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Abstrakt:
Monitorování plicní ventilace je du˚ležitou zpeˇtnou vazbou pro lékarˇe a obsluhu venti-
látoru. Prˇi použití vysokofrekvencˇní umeˇlé plicní ventilace neexistuje v tuto chvíli spo-
lehlivé monitorovací rˇešení pro všechny typy ventilacˇních režimu˚. Za tímto úcˇelem je
na CˇVUT FBMI vyvíjen systém iMon, který umožnˇuje meˇrˇit a vyhodnocovat signály
tlaku a pru˚toku na vstupu do dýchacích cest pacienta prˇi ru˚zných ventilacˇních režimech.
Vzhledem k velké rozmanitosti tvaru˚ meˇrˇených signálu˚, šumu a artefaktu˚m v signálech
obsažených není však možné signály jednoduše vyhodnotit. Tato diplomová práce se za-
bývá tvorbou algoritmu, který spolehliveˇ detekuje dechové cykly z nameˇrˇených signálu˚
tlaku a pru˚toku prˇi ru˚zných ventilacˇních režimech, jak konvencˇních, tak i nekonvencˇ-
ních. Algoritmus je postaven na principech vlnkové transformace. Vlnková transformace
(wavelet transform) využívá korelace mezi nameˇrˇeným signálem a dcerˇinou vlnkou od-
vozenou od materˇské vlnky. Volbou vhodné materˇské vlnky ve tvaru první derivace Gaus-
sovy krˇivky získáme po provedení vlnkové transformace škálogram (cˇasoveˇ-frekvencˇní
spektrum), který obsahuje informace o poloze dechových cyklu˚, prˇibližném zacˇátku de-
chu, frekvenci a prˇítomnosti spontánního dechu prˇekrývajícího se s ventilacˇním cyklem
ventilátoru anebo náhlého rušení. Algoritmus detekce dechových cyklu˚ byl navržen v pro-
strˇedí Matlab a následneˇ byl implementován v jazyce C# do systému iMon pro real-time
vyhodnocování. Algoritmus byl spolecˇneˇ se systémem iMon oveˇrˇen jak laboratorneˇ, tak
na animálním modelu. Vytvorˇený algoritmus uceluje systém iMon, umožnˇuje vyhodno-
cení ventilace v reálném cˇase, a tím i použití systému v klinické i experimentální praxi.
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Master’s Thesis title:
Detection and analysis of breathing cycle from pressure and flow signals
Abstract:
Monitoring of lung ventilation is an important feedback for physician and ventilator
operator. In the current state of the high-frequency ventilation (HFV) monitoring there
are not available any reliable monitoring solutions for all types of HFV. This problem
has been partially solved with experimental measuring system iMon developed at CTU
FBMI, which allows to measure signals of pressure and flow. Due to high variability
of signals produced by many types of ventilation regimes it is difficult to evaluate me-
asured signals. The aim of this study is to design an algorithm, which will be able to
evaluate such signals. The algorithm is based on principles of wavelet transform using
cross correlation of measured signal and daughter wavelet derived from mother wavelet.
By choosing matching mother wavelet (1st derivative of the Gaussian function) we can
obtain scalogram, which contains rough positions of breathing cycles, frequency and po-
sition of random interference or spontaneous patient’s breath. Algorithm for detection of
breathing cycles was designed in Matlab environment and implemented in c# language
in the iMon system. Algorithm was verified on laboratory and animal models. Created
algorithm allows, especially the real-time part, experimental and clinical use of the iMon
system.
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1 Úvod
Monitorování pru˚beˇhu umeˇlé plicní ventilace umožnˇuje lékarˇi prˇizpu˚sobovat nastavení
ventilátoru aktuálnímu stavu pacienta a prˇedcházet tak potenciálneˇ nebezpecˇným situa-
cím. Nevhodneˇ zvolený ventilacˇní postup mu˚že zpu˚sobit rˇadu komplikací, od prodloužení
doby lécˇby až po vyvolání tzv. VILI (Ventilator induced lung injury) [1].
Prˇi umeˇlé plicní ventilaci se využívá kromeˇ konvecˇních ventilacˇních režimu˚ (CV) také
vysokofrekvencˇní ventilace (HFV), která snižuje negativní úcˇinky ventilace pozitivním
prˇetlakem na organismus. Prˇevážná veˇtšina ventilátoru˚ pro konvencˇní ventilaci obsahuje
modul pro monitorování ventilacˇních parametru˚. Jinak tomu však je v oblasti HFV, kde
je absence vhodného monitorovacího zarˇízení limitujícím faktorem pro široké použití [2].
Potrˇeba komplexní analýzy nastavení HFV a neprˇímo i stavu pacienta dala vzniknout ex-
perimentálnímu meˇrˇidlu FBMI s pracovním názvem iMon [3]. Pomocí tlakové diferencˇní
clony zarˇazené do ventilacˇního okruhu snímá meˇrˇidlo iMon tlak a tlakovou diferenci vy-
volanou pru˚tokem plynu. Hrubá data jsou následneˇ prˇevedena do pocˇítacˇe pro další zpra-
cování.
Neˇkteré ventilacˇní parametry, jako dechový objem Vt a odhad poddajnosti plic C,
jsou nepostradatelné pro úplnou analýzu pru˚beˇhu HFV, prˇestože doposud nebyly vyu-
žívány [2][4]. Dechový cyklus je základním úsekem pro výpocˇet ventilacˇních parame-
tru˚, mechanických a intrapulmonálních parametru˚ soustavy. Pru˚beˇh signálu dechového
cyklu je velmi variabilní. Závisí na druhu použitého typu ventilace (CV, HFV, spontánní
dýchání) a také na aktuálním stavu dýchací soustavy pacienta, která z hlediska mecha-
nického tvorˇí s ventilacˇním okruhem jeden celek. Z teˇchto du˚vodu˚ je tvar dechového
cyklu prˇi každé individuální klinické aplikaci umeˇlé plicní ventilace unikátní a jednot-
livé dechové cykly jednoho pacienta se mohou meˇnit i v pru˚beˇhu cˇasu s tím, jak se meˇní
zdravotní stav pacienta. Zejména prˇi použití HFV je variabilita signálu zvýšena prˇítom-
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ností dalších artefaktu˚, které jsou do signálu zanášeny naprˇíklad turbulencemi v decho-
vém okruhu, rezonancí plynu, mechanickou manipulací s okruhem, kombinací dýchaní
ventilátoru a pacienta apod. Všechny výše popsané du˚vody znacˇneˇ komplikují vytvorˇení
univerzálního, dostatecˇneˇ robustního, algoritmu pro detekci dechového cyklu a výpocˇet
ventilacˇních parametru˚.
Vlnková transfomace (CWT) je obdobou krátké Fourierovy transformace (STFT). Díky
vysoké robustnosti proniká tato metoda do ru˚zných oblastí zpracování biosignálu˚, jako
naprˇíklad EKG [5] nebo EEG [6][7]. Hlavní výhodou této metody je možnost analyzovat
data v cˇasové i frekvencˇní oblasti soucˇasneˇ. Principem CWT je hledání ru˚zneˇ velké vzo-
rové funkce (materˇská vlnka) v nameˇrˇených datech využitím vzájemné korelace. Tímto
zpu˚sobem lze provádeˇt adaptivní analýzu od relativneˇ pomalých signálu˚ CV (prˇibližneˇ
0,2 Hz) až po rychlé signály HFV (až 10 Hz) [8][9].
Cílem této práce je s využitím vlnkové transformace navrhnout robustní algoritmus
pro detekci a hodnocení dechového cyklu spontánního dýchání a umeˇlé plicní venti-
lace. Algoritmus bude funkcˇní jak pro konvencˇní, tak i nekonvencˇní ventilacˇní metody, a
také umožní provádeˇt monitorování ventilace i v prˇípadeˇ kombinace dýchání ventilátoru
a spontánního dýchání pacienta. Algoritmus bude možné použít jak oﬄine v prostrˇedí
Matlab pro zpracování a vyhodnocení již nameˇrˇených experimentálních dat, tak v režimu
real-time pro výzkumné a klinické využití prˇímo beˇhem ventilace. Funkcˇnost algoritmu
bude oveˇrˇena na signálech z laboratorních a animálních modelu˚.
První cˇást této práce se veˇnuje popisu systému iMon a jeho cˇástí, dále experimen-
tálním aparaturám použitým pro sbeˇr iniciálních dat pro návrh algoritmu. V hlavní cˇásti
se práce zabývá funkcˇními bloky navrhovaného algoritmu. Dále jsou uvedeny postupy
výpocˇtu ventilacˇních parametru˚ a popsány experimentální aparatury použité pro oveˇrˇení
funkcˇnosti algoritmu spolecˇneˇ se systémem iMon. V sekci výsledku˚ je stanovena nejistota
meˇrˇidla pro meˇrˇení dechových objemu˚ Vt. V záveˇru práce jsou nameˇrˇená data porovnána
s laboratorním referencˇním meˇrˇidlem a jsou vyvozeny limitace systému.
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2 Metody
Pro návrh algoritmu byla nejprve sesbírána vzorová data prˇi konvencˇních i nekonvencˇ-
ních režimech umeˇlé plicní ventilace (HFJV a HFOV). U konvencˇní ventilace byly pou-
žity tlakoveˇ i objemoveˇ rˇízené režimy. Variabilita iniciálních dat byla zajišteˇna zmeˇnou
ventilacˇních parametru˚ prˇi každém novém záznamu. Data byla sbírána systémem iMon,
který je popsán níže v podkapitole 2.1. Daty je myšlen signál tlaku a signál tlakové dife-
rence vytvorˇené na cloneˇ vložené do ventilacˇního okruhu. Použité aparatury pro iniciální
meˇrˇení jsou popsány každá zvlášt’ pro každý typ ventilace v cˇásti 2.2.
Dle charakteristik iniciálních dat byl navržen algoritmus detekce dechových cyklu˚
v prostrˇedí Matlab. Jednotlivé bloky jsou popsány v cˇásti 2.4. Zevrubneˇji se tato cˇást
veˇnuje vlnkové transformaci, na které je algoritmus založen. Dále jsou popsány metody
výpocˇtu ventilacˇních parametru˚ vcˇetneˇ postupu odhadu mechanických a intrapulmonál-
ních parametru˚ respiracˇní soustavy pacienta. V záveˇru kapitoly 2.7 je nastíneˇn postup
oveˇrˇujících meˇrˇení vcˇetneˇ prˇíslušných aparatur.
2.1 Popis meˇrˇicího systému
Pro sbeˇr dat bylo použito experimentální meˇrˇidlo FBMI (iMon), které se skládá z hard-
warové cˇásti s meˇrˇicími senzory a z cˇásti softwarové, realizované v jazyce .NET C#.
Rozšírˇení softwarové cˇásti je prˇedmeˇtem této práce.
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2.1.1 Hardware
Meˇrˇidlo iMon je postaveno na platformeˇ National Instruments NI-DAQ 6009. Akvizicˇní
jednotka je vybavena 8kanálovým ADC s rychlostí 48 kS/s [10]. Prˇipojení do pocˇítacˇe
je realizováno pomocí USB 2.0 a je prˇímo kompatibilní s frameworkem Microsoft .NET.
Signál je prˇed vstupem do akvizicˇní jednotky upraven kompenzacˇními obvody offsetu
a filtrací vysokofrekvencˇního šumu.
Obrázek 2.1: Experimentální meˇrˇidlo iMon.
K iMonu je možné prˇipojit cˇtyrˇi ru˚zné senzorové moduly s integrovanými piezore-
sistivními senzory tlaku a rˇadicˇem diferenciální linky, která zabranˇuje indukování šumu
prˇi prˇenosu ze senzorového modulu do akvizicˇní jednotky. Meˇrˇidlo je zobrazeno na ob-
rázku 2.1. Senzorové moduly jsou dvojího typu. První typ slouží k prˇímému meˇrˇení tlaku
v okruhu. K druhému typu je nutné prˇipojit ješteˇ tlakovou diferencˇní clonu na meˇrˇení tla-
kové diference, která je následneˇ prˇevedena pomocí kalibracˇní krˇivky na pru˚tok, a zarˇadit
ji do série s okruhem.
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2.1.2 Software
Pro práci s meˇrˇidlem iMon bylo využito dvojího softwaru. První program se nazývá Nati-
onal Instruments Signal Express a byl použit pro iniciální sbeˇr dat, kalibraci a oveˇrˇení
fungování meˇrˇidla. Druhý program je programové vybavení, které je navrženo prˇímo pro
práci s meˇrˇidlem a nazývá se obdobneˇ jako meˇrˇidlo, tedy program iMon [11]. Program je
vytvorˇen v objektoveˇ orientovaném jazyce C# ve verzi .NET 4. Do tohoto programu byla
noveˇ vložena knihovna pro detekci dechového cyklu, jejíž tvorba je soucˇástí této práce.
Uživatelské rozhraní programu bylo dále upraveno tak, aby byly zobrazeny všechny zjiš-
teˇné ventilacˇní parametry. Implementace knihovny je podrobneˇji popsána v kapitole 2.6.
Program iMon komunikuje s meˇrˇidlem iMon skrze knihovnu National Instruments mea-
surement studio (NationalInstrumentsDAQ.dll) navrženou výrobcem akvizicˇní jednotky.
Blokový diagram softwaru je na obrázku 2.2.
Hlavní 
uživatelské 
rozhraní  
Vykreslování 
grafů 
Deﬁnice 
ven#lačních 
parametrů 
Spouštěcí 
uživatelské 
rozhraní 
Program iMon 
Zásobník dat 
Sběr dat 
Detekce cyklů 
a výpočet par. 
Kalibrační 
data 
Knihovna iMon kernel 
Konverzní 
funkce 
iMon měřidlo 
Obrázek 2.2: Blokový diagramu programu iMon. Cˇerveneˇ je vyznacˇena cˇást, do které
bude implementován navržený algoritmus.
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2.1.3 Tlaková diferencˇní clona
Pro sbeˇr dat byly použity dveˇ clony. Pro vysokofrekvencˇní tryskovou ventilaci byla po-
užita clona menších rozmeˇru˚ (pru˚svit 2 mm) s veˇtším pru˚tocˇným odporem, protože prˇi
HFJV je nutné meˇrˇit velmi malé dechové objemy a malé pru˚toky. Rozmeˇry clony pro meˇ-
rˇení HFJV jsou patrné na obrázku 2.3. Clona pro meˇrˇení veˇtších pru˚toku s pru˚svitem 5 mm
je zobrazena na obrázku 2.4. Tato clona navíc obsahuje trˇetí port pro meˇrˇení signálu tlaku
(proximální tlak) a byla použita pro meˇrˇení HFOV a CV.
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Obrázek 2.3: Tlaková diferencˇní clona urcˇená pro meˇrˇení malých dechovým objemu˚ a
malých pru˚toku˚. V experimentech byla použita pro meˇrˇení HFJV.
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Obrázek 2.4: Tlaková diferencˇních clona pro meˇrˇení pru˚toku (1. a 2. port zleva) a tlaku
(3. port). V experimentech byla použita pro meˇrˇení HFOV a CV.
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2.2 Popis aparatur pro získání experimentálních dat
Nejprve byly sestaveny meˇrˇicí aparatury pro sbeˇr dat sloužících k prvotnímu návrhu al-
goritmu. Data byla nameˇrˇena s využitím prostrˇedí NI Signal Express. Oveˇrˇení funkcˇnosti
algoritmu po implementaci do programu iMon následneˇ probeˇhlo na obdobných apara-
turách (viz kapitola 2.7). Jednotlivé aparatury odpovídají usporˇádáním aparaturám, které
se využívají bud’ v lékarˇské praxi, nebo prˇi experimentálních meˇrˇeních. Usporˇádání jsou
si ve všech prˇípadech podobná, liší se v použitém ventilátoru a v typu tlakoveˇ diferencˇní
clony.
2.2.1 Vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilace
Vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilace (HFOV) je protektivní ventilacˇní metoda, která vy-
užívá kmitající membrány k tvorbeˇ tlakových pulsu˚.
Obrázek 2.5: Experimentální aparatura pro iniciální sbeˇr dat prˇi HFOV. Jako ventilátor
byl použit prˇístroj SensorMedics 3100B. Do ventilacˇního okruhu je sérioveˇ zarˇazena tla-
ková diferencˇní clona s pru˚svitem 5 mm. Jako model plic byla použita rigidní skleneˇná
nádoba (15 l).
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Ventilace probíhá s relativneˇ vysokou frekvencí až 10 Hz a malými dechovými objemy
okolo 150 ml [8]. Pro meˇrˇení byl využit HFOV ventilátor SensorMedics 3100B. Tlaková
diferencˇní clona je zarˇazena do série s ventilacˇním okruhem teˇsneˇ prˇed endotracheální
kanylu pacienta. Pro iniciální meˇrˇení byla použita clona s pru˚svitem 5 mm. Tlakové porty
clony byly spojeny s meˇrˇidlem iMon pomocí PVC hadicˇek. Aparatura je naznacˇena na ob-
rázku 2.5.
Spontánní dýchání
Beˇhem HFOV mu˚že docházet ke spontánnímu dýchání pacienta spolecˇneˇ s ventilátorem.
Tento stav, prˇi použití ventilátoru Sensormedics 3100B, ale není žádoucí. Ventilátor ne-
podporuje režim spontánního dýchání pacienta a klade jeho snaze znacˇný odpor, nehledeˇ
na to, že ovládací elektronika ventilátoru mu˚že situaci vyhodnotit jako selhání a zasta-
vit ventilaci. I prˇesto, že se tento problém již darˇí rˇešit s využitím zarˇízení Demand-flow
vyvinutém na FBMI [12], pomalé spontánní dechy vytvárˇejí artefakty, které komplikují
výpocˇet ventilacˇní parametru˚. Požadavkem bylo, aby navržený algoritmus umeˇl zpraco-
vat nameˇrˇená data i za prˇítomnosti vícero zdroju˚ signálu a upozornit na tento stav obsluhu
ventilátoru.
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2.2.2 Vysokofrekvencˇní trysková ventilace
Vysokofrekvencˇní trysková ventilace (HFJV) je rˇazena mezi protektivní ventilacˇní me-
tody. V experimentu byl použit ventilátor Bunnell Lifepulse. Oproti HFOV, kde je použita
kmitající membrána, je u HFJV využit tlakový ventilu (Whisper Jet) a úzké trysky (Life-
Port obr. 2.6) pro generování prudkých tlakových pulzu˚. Tryska je zasazena do plastové
trubice pod úhlem prˇibližneˇ trˇicet stupnˇu˚. Tento díl se zarˇazuje prˇed pacientovu endotra-
cheální kanylu. Z druhé strany se do tohoto dílu prˇipojuje konvencˇní ventilátor pro za-
jišteˇní pozitivního prˇetlaku na konci výdechu a vše dohromady tvorˇí uzavrˇený ventilacˇní
okruh. Tryska smeˇrˇuje smeˇrem do dýchacích cest pacienta a prˇi uvolneˇní tlakového ven-
tilu dojde k prudkému tlakovému rázu, který zpu˚sobí výmeˇnu plynu v pacientoveˇ dýchací
soustaveˇ. Trysková ventilace vytvárˇí velmi malé dechové objemy v rˇádu jednotek milili-
tru˚.
Obrázek 2.6: Prˇíslušenství ventilátoru Bunnell Lifepulse. Tryska LifePort se zarˇazuje
do ventilacˇního okruhu. Je tvorˇena 4 porty. Port pro prˇipojení tryskového ventilátoru skrze
ventil Whisper Jet, port pro endotracheální kanylu pacienta, port pro meˇrˇení tlaku a nej-
veˇtší port, který slouží pro prˇipojení konvencˇního ventilátoru [8].
Meˇrˇení systémem iMon prˇi tomto ventilacˇním režimu mu˚že probíhat dveˇma zpu˚soby,
viz obrázek 2.7. V prvním prˇípadeˇ je použita clona s menším pru˚svitem (2 mm), která
se vrˇadí prˇímo prˇed endotracheální kanylu. V druhém prˇípadeˇ je použita clona s veˇtším
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pru˚svitem (5 mm), která se zarˇadí nad LifePort. Druhé usporˇádání umožnˇuje meˇrˇení sig-
nálu tlaku a pru˚toku bez omezení tryskového pulzu odporem clonky s malým pru˚svitem.
Nevýhodou tohoto prˇístupu ale je, že v nasnímaném signálu není patrná inspiracˇní cˇást
a signál je díky malému odporu je vysoce zašumeˇný. Kvu˚li této skutecˇnosti se tento sig-
nál rˇadí k vysoce specifickému signálu a bude rˇešen v algoritmu zvláštním blokem mimo
standardní vyhodnocení, které není prˇedmeˇtem této práce. Pro experimentální úcˇely lze
použít i zarˇazení obou clon soucˇasneˇ.
Obrázek 2.7: Experimentální aparatura pro iniciální sbeˇr dat prˇi HFJV. Jako zdroje po-
zitivního prˇetlaku byly použity ventilátory Infrasonic Infant Star a Carefusion Avea. (Na
obrázku je vyobrazen pouze ventilátor Carefusion Avea.) Do okruhu je vložena tryska,
která je prˇipojena skrze pneumatický ventil do ventilátoru HFJV Bunnell Lifepulse. Dále
jsou do okruhu zarˇazeny dveˇ tlakoveˇ diferencˇní clony, jedna s pru˚svitem 5 mm (Q2, P2)
druhá s pru˚svitem 2 mm (Q1). Pro iniciální sbeˇr dat byly použity obeˇ soucˇasneˇ. Pro funkci
algoritmu postacˇuje pouze jedna. Jako model plic byla použita rigidní skleneˇná nádoba
(330 ml).
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2.2.3 Konvencˇní ventilace
Konvencˇní ventilací (CV) nazýváme všechny typy ventilacˇních režimu˚, jejichž ventilacˇní
frekvence a dechový objem rˇádoveˇ odpovídájí fyziologickým hodnotám. Systém iMon je
zarˇazen podobneˇ jako v prˇípadeˇ HFOV. Použitá aparatura je naznacˇena na obrázku 2.8.
Obrázek 2.8: Experimentální aparatura pro iniciální sbeˇr dat prˇi CV. Jako ventilátor byly
použity prˇístroje Infrasonic Infant Star a Carefusion Avea. Do ventilacˇního okruhu je
sérioveˇ zarˇazena tlaková diferencˇní clona s pru˚meˇrem 5 mm. Jako model plic byla použita
rigidní skleneˇná nádoba (15 l).
2.3 Kalibrace systému
Prˇed zahájením iniciálních meˇrˇení byla nejprve provedena kalibrace meˇrˇidla. Kalibrace
se skládá z nameˇrˇení kalibracˇních krˇivek pro použitou tlakoveˇ diferenciální clonu a ná-
sledného oveˇrˇení vypocˇítaných objemu˚ pomocí kalibracˇní strˇíkacˇky. Posun nulové linie
byl rˇešen vynulováním prˇed zahájením každého meˇrˇení.
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2.3.1 Offset
Offset senzoru˚ tlaku nelze spolehliveˇ odstranit. Vynulování je nutné prˇed každým meˇrˇe-
ním. Piezorezistivní senzory použité v systému iMon jsou náchylné na drift nulové linie.
Nulování je možné provést jak v program NI signal express, tak v programu iMon.
2.3.2 Aparatura pro získání kalibracˇní krˇivky
Prˇevod tlakové diference je provádeˇn pomocí kalibracˇních krˇivek, které jsou zmeˇrˇeny
pro každou clonu zvlášt’. Tlaková diferencˇní clona o pru˚svitu 5 mm byla promeˇrˇena na re-
gulovatelném zdroji konstantního pru˚toku realizovaném pomocí tlakového rozvodu vzdu-
chu a redukcˇního ventilu. Prˇed clonu bylo zarˇazeno referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile.
Porty meˇrˇené clony byly prˇipojeny k diferenciálnímu tlakomeˇru Testo 521. Hodnoty byly
zaznamenány do tabulky a pro získání kalibracˇní krˇivky bylo provedeno proložení poly-
nomem nástrojem cftool (Matlab). Meˇrˇicí aparatura pro kalibraci je zobrazena na obrázku
2.9. Meˇrˇení probíhalo v rozsahu 10 až 170 l/min s krokem 10 l/min. Meˇrˇení bylo prove-
deno pro oba smeˇry toku plynu clonou. Kalibracˇní krˇivka pro menší clonu (2 mm) byla
již vytvorˇena drˇíve.
Obrázek 2.9: Aparatura pro stanovení kalibracˇní krˇivky tlakoveˇ diferencˇní clony (pru˚svit
5 mm). Jako referencˇní meˇrˇidlo pru˚toku byl použit prˇístroj Fluke VT Mobile. Meˇrˇení
tlakové diference na prˇíslušné cloneˇ bylo provedeno pomocí tlakomeˇru Testo 521.
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Kalibracˇní krˇivka byla poté konvertována do formátu XML. Krˇivku v tomto formátu
je možné naimportovat do programu iMon, kde je využita pro konverzi tlakové diference
nameˇrˇené ve ventilacˇním okruhu na pru˚tok. Obeˇ kalibracˇní krˇivky jsou zobrazeny ve veˇt-
ším meˇrˇítku v prˇíloze B této práce.
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Obrázek 2.10: Kalibracˇní krˇivka tlakové diferencˇní clony s pru˚svitem 5 mm.
2.4 Detekce dechových cyklu˚
Signály v respiracˇní pécˇi jsou znacˇneˇ variabilní. Každá z použitých aparatur (kapitola
2.2) umožnˇuje mnoho kombinací nastavených ventilacˇních parametru˚ a ventilacˇních re-
žimu˚. Beˇhem meˇrˇení bylo zaznamenáno, že samotný model plic, tedy i pacient, významneˇ
ovlivnˇuje tvar signálu a zastoupení rušivých složek. Toto klade du˚raz na adaptabilitu vy-
hodnocovacího rˇešení.
Prˇi neˇkterých ventilacˇních režimech mu˚že signál tlaku a pru˚toku vznikat z více zdroju˚.
Naprˇíklad prˇi použití vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilace mu˚že pacient zacˇít spontánneˇ
dýchat i prˇesto, že ventilátor SensorMedics 3100B nepodporuje tento režim a pacientovi
bude klást znacˇný odpor. Algoritmus musí umeˇt tento stav rozpoznat a upozornit obsluhu.
Z nasnímaných experimentálních dat byl navržen algoritmus, který se zameˇrˇuje na ro-
bustnost a adaptabilitu vzhledem k ru˚zným frekvencím dýchání. Algoritmus analyzuje
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frekvencˇní spektrum nameˇrˇených signálu˚ v cˇase, aby mohl odhalit prˇípadné náhlé zmeˇny
nebo nespojitosti (spontánní dýchání, rušení, manipulace s okruhem, obstrukce atd.), které
by mohly zkreslit nebo znemožnit detekci dechových cyklu˚ a výpocˇet ventilacˇních para-
metru˚.
Algoritmus byl navržen v prostrˇedí Matlab. Mu˚že pracovat v oﬄine i real-time režimu.
Nameˇrˇená data se zpracovávají po uživatelem definovaných oknech o minimální šírˇce,
která odpovídá dvojnásobku periody dýchání (Tcyklus), jejíž stanovení je uvedeno dále.
Tokno = 2 · Tcyklus = 2f =
2 · 60
fBPM
(s) (2.1)
Na obrázku 2.11 je zobrazeno usporˇádání jednotlivých výpocˇetních bloku˚ algoritmu.
Bloky jsou detailneˇ popsány v podkapitolách níže. Podrobneˇ se práce veˇnuje principu
kontinuální vlnkové transformace CWT, nebot’ se jedná o nosnou metodu vyhodnocova-
cího algoritmu.
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Obrázek 2.11: Blokový diagram navrženého algoritmu.
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2.4.1 Prˇedzpracování signálu
Signál prˇichází z meˇrˇidla iMon ve formeˇ elektrického napeˇtí Up. Prˇevodní charakteristiku
senzoru považujeme za lineární.
P = Up · S (Pa) (2.2)
S (T ) = S = konst. (2.3)
Prˇevod signálu na tlak byl proveden pomocí vzorce 2.2.Parametr S je citlivost senzoru,
zanedbáváme jeho závislost na teploteˇ (S (T )) 2.3. Posun nulové linie je rˇešen nulová-
ním uživatelským prˇíkazem. Hodnoty citlivostí jsou uvedeny na senzorových modulech.
Každé konkrétní zarˇízení iMon má identifikacˇní cˇíslo, kterým se hlásí ovládacímu pro-
gramu. Dle tohoto cˇísla je k použitému zarˇízení prˇirˇazen konfiguracˇní soubor xml, který
obsahuje nastavené parametry citlivostí pro všechny prˇíslušné senzorové moduly. Hod-
noty se pohybují od 1 (1 V = 1 kPa) do 2000.
Podobneˇ jako prˇevod signálu na tlak je proveden také prˇevod signálu z diferencˇního
senzoru na pru˚tok. Dle rovnice 2.2 a 2.3 je elektrické napeˇtí z diferencˇního senzoru prˇe-
vedeno na tlak v Pa. Dále je využito kalibracˇní krˇivky pro stanovení pru˚toku. Pro kladnou
tlakovou diferenci Pdi f > 0 je použita kalibracˇní krˇivka pro kladný smeˇr toku (Kpos) plynu
a záporný smeˇr (Kneg). Pru˚tok je urcˇen dle rovnic:
Q = Kpos(Pdi f ) (l/min), (2.4)
Q = Kneg(Pdi f ) (l/min). (2.5)
2.4.2 Klasifikace KNN
Z prˇedchozího bloku pro prˇedzpracování signálu dostaneme již signál tlaku a pru˚toku. Po-
mocí signálu pru˚toku a kalibracˇní krˇivky provedeme klasifikaci signálu, aby algoritmus
mohl dále provádeˇt úpravy, které jsou specifické pro urcˇitý typ ventilace. Byla sestavena
ucˇicí množina z 10 zaznamenaných signálu˚ pro každý typ ventilace (HFJV, HFOV, CV).
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Každý signál je hodnocen 6 prˇíznaky. Parametry jsou uvedeny v tabulce 2.1. Prˇed sa-
motným algoritmem KNN je zredukována dimenze prˇíznaku˚ metodou analýzy hlavních
komponent (PCA). Rozložení ucˇicí množiny je patrné na obrázku 2.12 a 2.13.
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Obrázek 2.12: Ucˇicí množina klasifikátoru po redukci dimenze prˇíznaku˚ pomocí PCA.
(1. a 2. komponenta)
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Obrázek 2.13: Ucˇicí množina klasifikátoru po redukci dimenze prˇíznaku˚ pomocí PCA.
(1. a 3. komponenta)
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Tabulka 2.1: Prˇíznaky klasifikátoru KNN.
Prˇíznak Typ prˇíznaku
1 Pru˚tok použité clonky prˇi 500 Pa
2 Výkon signálu v pásmu 0.1–1 Hz
3 Výkon signálu v pásmu 1–5 Hz
4 Výkon signálu v pásmu 5–10 Hz
5 Výkon signálu v pásmu 10–15 Hz
6 Výkon signálu v pásmu 15–30 Hz
7 Maximum 1. derivace
2.4.3 Kontinuální vlnková transformace (CWT)
Vlnková transformace je integrální transformace principiálneˇ podobná Fourieroveˇ trans-
formaci, avšak s tím rozdílem, že jako bázovou funkci využívá neˇkterou z rˇady speci-
fických funkcí zvaných materˇské vlnky (mother wavalet). Pokud nevyžadujeme zpeˇtnou
vlnkovou transformaci (iCWT), je možné využít jako materˇskou vlnku kteroukoliv funkci
splnˇující tyto rovnice: ∫ ∞
−∞
ψ(t) dt = 0, (2.6)
∫ ∞
−∞
|ψ(t)|2 dt < ∞. (2.7)
Použitá bázová funkce (materˇská vlnka) umožnˇuje vyjádrˇit neˇkteré tvary lépe neˇž
v prˇípadeˇ sinu a cosinu u Fourierovy transformace. Naprˇíklad obdélníkový signál je tvo-
rˇen ve frekvencˇním spektru Fourierovy transformace velkým pocˇtem koeficientu˚, pokud
bychom však vzali jako bázovou funkci obdélník (Haar wavelet), stacˇil by pouze zlomek
koeficientu˚ k vyjádrˇení stejné informace. Z toho vyplývá, že cˇím jsou si analyzovaný sig-
nál podobneˇjší s bázovou funkcí, tím lepší je lokalizace ve škálogramu. Popis vlnkové
transformace vychází z literatury [9] a [13].
Experimentálneˇ nameˇrˇené signály byly porovnány se známými vlnkami a jako vhodná
vlnka byla kvu˚li vysoké podobnosti vybrána 1. derivace Gaussovy krˇivky . Podobnost
tvaru˚ je patrná na obrázku 2.14.
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Obrázek 2.14: Vybraná materˇská vlnka (vpravo) tvaroveˇ podobná meˇrˇeným signálu˚m.
Jakmile je stanovena materˇská vlnka ψ(t), mu˚žeme provést vlnkovou transformaci
s nameˇrˇeným signálem Q(t).
cwt(a, b) =
∫ ∞
−∞
Q(t)
1√|a|ψ
(
t − b
a
)
dt (2.8)
cwt(a, b) = Q(b) ∗ 1√|a|ψ
(−b
a
)
(2.9)
Pro výpocˇet použijeme rovnice 2.8 nebo CWT ve formeˇ konvoluce 2.9. Nameˇrˇený sig-
nál není integrovatelný na intervalu (−∞;∞), tudíž použijeme uvedené rovnice v diskrétní
formeˇ s využitím sumace [14].
t
a = 10
t
a = 20
t
a = 30
Obrázek 2.15: Porovnání dilatace materˇské vlnky v závislosti na parametru a.
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Parametry a a b znacˇí velikost a posun materˇské vlnky. Vlnky s jinými parametry než
a = 1∧b = 0 nazýváme dcerˇiné vlnky. Vlnky odvozené od Gaussovy krˇivky mají lineární
škálování. Velikost dcerˇiné vlnky je prˇímo úmeˇrná koeficientu a.
Rovnice 2.9 implikuje dveˇ vlastnosti vlnkové transformace, které jsou hlavním du˚vo-
dem využití této metody pro detekci dechového cyklu. Zaprvé konvoluci dcerˇiné vlnky
s nameˇrˇeným signálem si mu˚žeme prˇedstavit jako korelaci s invertovanou funkcí dle ver-
tikální osy symetrie. Du˚sledkem je, že v místech vysoké shody dcerˇiné vlnky se signá-
lem dostaneme lokální maximum korelace (obr. 2.16). Toto maximum bude amplitudoveˇ
významné oproti ostatním jevu˚m v signále, které nemají shodný tvar s danou dcerˇinou
vlnkou.
t
t
t
Q(l/min)
CWT(Emax,t)
Gauss wavelet
Obrázek 2.16: Pru˚beˇh korelace dcerˇiné vlnky s nejveˇtším podílem energie s nameˇrˇeným
signálem pru˚toku. Korelace vytvárˇí maximum v oblasti konce nádechu (inspiracˇní pauzy
pokud je prˇítomna).
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Z této vlastnosti cˇástecˇneˇ vyplývá druhá du˚ležitá vlastnost, a tou je frekvencˇní selekti-
vita. Konvolucˇní maska je ve své podstateˇ FIR filtr [15]. Dilatací materˇské vlnky vznikají
pásmové propusti, se kterými je následneˇ provádeˇna korelace, resp. konvoluce s prˇevrá-
cenou maskou. Tuto soustavu pásmových propustí mu˚žeme nazvat bankou filtru˚, z nichž
po provedení filtrace získáme prostor cwt(a, b), který obsahuje korelacˇní koeficienty rˇa-
zené v cˇase pro jednotlivá frekvencˇní pásma. Vlnková transformace tedy nejen zesiluje
tvary signálu materˇské vlnce podobné (pattern recognition), ale i provádí adaptivní filtraci
pomocí soustavy pásmových propustí.
Obrázek 2.17: Korelacˇní spektrum signálu pru˚toku. Osa x prˇedstavuje cˇas, osa y velikost
dcerˇiné vlnky a osa z míru korelace. Korelacˇní koeficienty jsou vypocˇítány pro signál
pru˚toku prˇi HFOV se spontánním dýcháním animálního modelu.
Vypocˇítanou matici cwt(a, b) použijeme pro další analýzu. Rˇádky této matice prˇedsta-
vují jednotlivé škály, a tedy i frekvencˇní pásma. Sloupce jsou cˇasové vzorky. Vykreslením
této matice do sourˇadného systému x, y, z dostaneme korelacˇní spektrum na obrázku 2.17.
Rozložení energie signálu mezi jednotlivá frekvencˇní pásma získáme jako |cwt(a, b)|2,
tuto matici oznacˇujeme jako škálogram (spektrogram)(obr. 2.18).
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Obrázek 2.18: Škálogram signálu pru˚toku. Osa x prˇedstavuje cˇas, osa y velikost dcerˇiné
vlnky a osa z podíl energie konkrétní vlnky na pu˚vodním signálu. Spektrogram je vypo-
cˇítán pro signál pru˚toku prˇi HFOV se spontánním dýcháním animálního modelu.
2.4.4 Analýza škálogramu
Škálogram zobrazuje rozložení energie mezi jednotlivá frekvencˇní pásma. Vlnka, která
nese nejveˇtší cˇást energie signálu, bude také mít nejvyšší korelacˇní koeficient v místech
dechových cyklu˚. Pomocí této vlnky je provedena lokalizace dechového cyklu v signálu
pru˚toku. Je zrˇejmé, že pro ru˚zná nastavení frekvence ventilátoru nalezneme jinou dcerˇinou
vlnku. Zobrazení pomocí škálogramu umožnˇuje identifikovat prˇítomnost vícero zdroju˚
signálu. Na obrázcích 2.17 a 2.18 jsou patrné spontánní dechy animálního modelu beˇhem
HFOV, protože energie je rozložena mezi jiná pásma.
Hledání vlnky s nejveˇtším podílem energie signálu pru˚toku v celém nameˇrˇeném inter-
valu je provedeno rozdeˇlením prostoru cwt(a, b) na n ekvidistantních úseku˚, ve kterých
nalezneme maximum energie daného úseku. Výsledná vlnka je stanovena jako medián
z jednotlivých úseku˚. Toto opatrˇení je nezbytné, nebot’ korelacˇní koeficient náhodného
artefaktu resp. spontánní dechu by mohl být nejvyšší v celém prostoru cwt(a, b), prˇestože
se nejedná o prˇevládající maximum.
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2.4.5 Detekce lokálních extrému˚ CWT
Vlnku s nejvyšším podílem energie na signálu použijeme pro lokalizaci dýchacích cyklu˚.
Cykly, které takto nalezneme, jsou vytvorˇeny prˇevládajícím zdrojem signálu naprˇíklad
tedy HFOV i prˇi prˇítomnosti spontánního dýchání. Tato vlnka má s nameˇrˇeným signálem
nejvyšší korelaci v místeˇ nejveˇtšího prˇekryvu, kterým je v dýchacím cyklu inspiracˇní
pauza. Pro nalezení teˇchto lokálních korelací využijeme detektor lokálních extrému˚ (peak
detector).
Algoritmus pro detekci lokálních extrému využívá posuvného okna o šírˇce dvojná-
sobku nalezené škály. Pokud je strˇed okna v místeˇ lokálního maxima platí, že všechny
hodnoty nalevo i napravo od této hodnoty jsou menší. Podobneˇ nalezneme i lokální mi-
nima. Maxima o nízké amplitudeˇ jsou odstraneˇny prahováním. Detekce hrubých cyklu˚
je naznacˇena na obrázku 2.19.
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Obrázek 2.19: Detekce pocˇátku dechových cyklu˚. V místech maximálních korelací ozna-
cˇíme strˇed cyklu. Pocˇátek cyklu je v místeˇ minimální korelace. Pocˇátek dalšího cyklu je
koncem cyklu prˇedcházejícího.
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2.4.6 Nalezení hrubých cyklu˚
Vektory lokálních maxim a minim spárujeme tak, aby lokální minimum prˇedcházelo lo-
kálnímu maximu. Vzdálenost teˇchto extrému˚ musí být menší, než je šírˇka vlnky s nejveˇtší
energií. Tím je zarucˇeno, že lokální minimum nenáleží exspiracˇní cˇásti prˇedcházejícího
cyklu. Dechovou periodou (Tcyklus) oznacˇíme cˇas mezi jednotlivými pocˇátky cyklu˚, které
jsou definované lokálními minimy, cˇas mezi pocˇátkem a prˇíslušným strˇedem oznacˇíme
jako cˇas inspiria (Tinsp) a cˇas mezi strˇedem a pocˇátkem následujícího cyklu jako cˇas
exspiria (Texp). Pro výpocˇet ventilacˇních parametru˚ jsou cykly dále trˇídeˇny. Ze signálu
tlaku jsou extrahovány intervaly spontánních, resp. konvencˇních dechu˚, ve kterých se vý-
pocˇet neprovádí a cykly jsou vyrˇazeny. Podrobneˇji je tato problematika rˇešena v kapitole
o spontánním dýchání a nízkofrekvencˇních artefaktech 2.4.8.
2.4.7 Korekce
Nalezený vektor dechových cyklu˚ je odhadem skutecˇné polohy dechové cyklu. Matema-
tické vlastnosti vlnkové transformace znemožnˇují absolutní lokalizaci dechového cyklu.
Jelikož známe princip tvorby signálu, mu˚žeme stanovit další matematické podmínky,
které umožní provést korekce hrubých cyklu˚ a zprˇesnit tak pu˚vodní odhad. Podmínky
jsem stanovil následovneˇ:
1. Dýchací cyklus zacˇíná náru˚stem z témeˇrˇ nulového nebo lehce záporného pru˚toku
(uvažujme náhodný posun izolinie).
2. Na konci inspiria je dosaženo maximum dechového objemu v rámci jednoho cyklu.
3. Objem inspirovaného a exspirovaného vzduchu je prˇibližneˇ stejný.
4. Tlak na konci výdechu, resp. pocˇátku cyklu, je lokálním minimem.
5. Signály tlaku a pru˚toku jsou cˇasoveˇ synchronní.
Pokud však podmínky nebudou dodrženy, výsledky korekcˇních algoritmu˚ budou zhor-
šovat pu˚vodní odhad cyklu˚. Z tohoto du˚vodu je volba použitých korekcí na uživateli, který
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musí rozhodnout, zda meˇrˇení probíhá dle výše uvedených podmínek. Pokud uživatel zvolí
vícero typu˚ korekcˇních algoritmu˚, bude jako celkový výsledek brán aritmetický pru˚meˇr
jednotlivých výsledku˚. Všechny korekcˇní algoritmy jsou aplikovány v rámci hrubých od-
hadu˚ cyklu˚.
Strˇed cyklu
Korekce strˇedu cyklu jsou provedeny dle podmínky 2. V inspiracˇní fázi dechový ob-
jem naru˚stá až do inspiracˇní pauzy, kde pru˚tok protne nulu a zacˇne fáze exspiracˇní.
Posunem odhadu strˇedu cyklu do maxima dechového objemu je provedeno zprˇesneˇní
(obr. 2.20). Na souboru experimentálních dat byl tento posun veˇtšinou minimální (ob-
vykle do 4 vzorku˚ prˇi fvz = 2000).
t
Q(
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Kumulativní integrál Q
Obrázek 2.20: Maximum dechového objemu (VT ) je bodem ukoncˇení inspiria. Odhad
strˇedu posouváme do toho maxima.
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Pocˇátek cyklu
Ke zprˇesneˇní pocˇátku˚ cyklu˚ jsou využity všechny výše uvedené podmínky. Algoritmus
využívá trˇi prˇístupy ke korekci pocˇátku cyklu, které produkují trˇi výsledky. Uživatel
si mu˚že zvolit, který prˇístup nejvíce odpovídá jeho potrˇebám naprˇíklad prˇi experimen-
tálním oﬄine vyhodnocení. Prˇi použití real-time je cˇasto postacˇující hrubý odhad CWT,
nebot’ ve veˇtšineˇ prˇípadu˚ bude zkreslení výpocˇtu ventilacˇních parametru˚ zanedbatelné.
První prˇístup využívá 4. podmínky. Pokud si prˇedstavíme dýchací soustavu po nádechu
jako nabitý kapacitor, teˇsneˇ prˇed dalším nabíjením bude jeho napeˇtí minimální v rámce
jednoho cyklu. Je-li soucˇasneˇ splneˇna podmínka 5. o synchronním sbeˇru dat, mu˚žeme
promítnout hrubý odhad pocˇátku cyklu do signálu tlaku. Kolem této projekce stanovíme
interval, který zabrání výpocˇtu mimo konkrétní cˇást cyklu a nalezneme minimum. Syn-
chronizované signály jsou zobrazeny na obrázku 2.21.
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Obrázek 2.21: Korekce pocˇátku cyklu pomocí signálu tlaku. Nejprve nalezneme hrubý
cyklus pomocí CWT. Následneˇ je stanoven interval pro detektor lokálních extrému. V po-
slední fázi je nalezeno minimum, které odpovídá pocˇátku cyklu.
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Druhý a trˇetí zpu˚sob se opírá o podmínku 3, která jinými slovy rˇíká, že plyn se v paci-
entovi nehromadí a únik plynu z okruhu je nízký. Druhý zpu˚sob využívá již vypocˇítaného
kumulativního integrálu, ve kterém hledá v oblasti hrubého odhadu pocˇátku lokální mi-
nimum (obr. 2.20), které je v podstateˇ pru˚chodem nulou signálu pru˚toku. Trˇetí zpu˚sob
provádí filtraci signálu 5bodovým symetrickým klouzavým pru˚meˇrem a následneˇ hledá
všechny pru˚chody nulou ze záporného do kladného pru˚toku. Pokud je pru˚chodu˚ nulou
detekováno více než jeden, je brán jako výsledek první pru˚chod nulou od maxima sig-
nálu pru˚toku smeˇrem k pocˇátku. Hledání pru˚chodu˚ nulou je patrné z obrázku 2.22. Oba
prˇístupy produkují podobné výsledky.
t
Q(
l/m
in)
0
Obrázek 2.22: Korekce pocˇátku cyklu pomocí pru˚chodu nulou. Signál je nejprve vyhlazen
5bodovým klouzavým pru˚meˇrem a následneˇ je nalezen pru˚chod nulou.
2.4.8 Spontánní dýchání a artefakty
Nalezení spontánních nebo konvencˇních dechu˚ je díky vysoké variabiliteˇ signálu˚ znacˇneˇ
komplikované. Je nutné každý typ ventilace rˇešit zvlášt’. Frekvencˇní složky spontánního
dýchání jsou zastoupeny zejména na nízkých frekvencích v pásmu (0,1 Hz–1 Hz). V prv-
ním kroku je provedena Fourierova transformace a je zjišteˇno zastoupení signálu ve zmí-
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neˇném pásmu. Tento krok je cˇástecˇneˇ redundantní, je v algoritmu z du˚vodu výpocˇetní op-
timalizace. Fourierova transformace je neˇkolikanásobneˇ rychlejší než algoritmus CWT,
pokud nejsou složky zastoupeny, není nutné CWT pocˇítat pro nízkofrekvencˇní koefici-
enty. Pokud složky zastoupeny jsou, je signál decimován, vypocˇtena CWT a nalezena
vlnka s maximální energií. Postup lokalizace je poté obdobný jako v prˇípadeˇ hledání do-
minantních dechu˚ ventilátoru.
Výše zmíneˇným zpu˚sobem je nalezeno periodické spontánní dýchání prˇi HFOV nebo
kombinace konvencˇní ventilace s HFJV. V neˇkterých prˇípadech se v signále vyskytují
artefakty zpu˚sobené neperiodickým spontánním dechem, manipulací s ventilacˇním okru-
hem, akustickým rázem apod. V tomto prˇípadeˇ je zastoupení frekvencˇních složek ve Fou-
rierovském spektru na nízkých frekvencích minimální, ale prˇesto by mohlo dojít k ovliv-
neˇní výpocˇtu ventilacˇních parametru˚. Vlnková transformace je velmi citlivá na náhlé
diskontinuity a zmeˇny v signále. Náhlý artefakt (podobneˇ jako náhlý spontánní dech)
se ve spektru projeví naprˇícˇ všemi škálami (obr. 2.18). Beˇhem detekce dominantních de-
chových cyklu˚ tvorˇených ventilátorem je kontrolována nízkofrekvencˇní vlnka (na obrázku
2.18 se jedná o nejvzdáleneˇjší vlnku ve smeˇru osy y - hloubka grafu), zda na ní nedochází
k výraznému odchýlení od jinak nízké hodnoty. Rozhodovací kriterium bylo stanoveno
jako odchýlení od strˇední hodnoty (medián) s amplitudou alesponˇ 15% energie vlnky s
maximem energie signálu. Tímto zpu˚sobem jsou vyrˇazeny dechové cykly, prˇi kterých
došlo k osameˇlému spontánnímu dechu nebo náhlému rušení.
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2.5 Analýza dechových cyklu˚
Po nameˇrˇení zvoleného cˇasového úseku systémem iMon je provedeno nalezení cyklu˚.
Pro real-time monitorování umeˇlé plicní ventilace jsou z teˇchto cyklu˚ vypocˇteny venti-
lacˇní parametry, mechanické a intrapulmonální parametry respiracˇní soustavy. Vypocˇtené
parametry jsou zobrazeny na obrazovce (obr. 2.23).
Obrázek 2.23: Ukázka monitorovacího okna programu iMon. Zobrazené signály jsou
pouze testovací, nejedná se o záznam ventilace.
2.5.1 Výpocˇet ventilacˇních parametru˚
Všechny níže uvedené ventilacˇní parametry jsou vždy vypocˇítávány za urcˇitý cˇasový úsek
Tokno z rovnice 2.1.
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Dechový objem (Vt)
Vt = Vt(N) (ml) (2.10)
Dechový objem Vt je stanoven jako pru˚meˇr z jednotlivých dechový cyklu˚ Vt(N), kdy N je
porˇadí dechového cyklu v nameˇrˇeném okneˇ.
Frekvence ( f )
Doba mezi pocˇátky cyklu˚ Tcyklus je stanovena jako pru˚meˇr ze všech jednotlivých decho-
vých period Tcyklus(N), kdy N je porˇadí cyklu v nameˇrˇeném okneˇ. Frekvence je poté sta-
novena dle rovnice:
f =
1
Tcyklus
=
1
Tcyklus(N)
(Hz). (2.11)
Minutová ventilace (MV)
Minutová ventilace je urcˇena z rovnice:
MV =
Vt · f · 60
1000
(l/min). (2.12)
Pomeˇr I:E
I : E =
Tinsp(N)
Texp(N)
· 100 (%) (2.13)
Pomeˇr inspiracˇního Tinsp a exspiracˇního cˇasu Texp je stanoven opeˇt z pru˚meˇru jednotlivých
inspiracˇních Tinsp(N) a exspiracˇních cˇasu˚ Texp(N).
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Strˇední tlak v dýchacích cestách / Mean airway pressure (MAP)
Strˇední tlak v dýchacích cestách je urcˇen jako pru˚meˇr nameˇrˇeného signálu tlaku pomocí
vzorce:
MAP = P(t) (kPa). (2.14)
Špicˇkový tlak prˇi nádechu / Peak inspiratory pressure (PIP)
Špicˇkový tlak prˇi nádechu (PIP) je vypocˇítán jako pru˚meˇr jednotlivých špicˇkových tlaku˚
PIP(N) v detekovaných cyklech. PIP(N) je maximální hodnota v tlaku od pocˇátku do konce
cyklu.
PIP = PIP(N) (kPa) (2.15)
Prˇetlak na konci výdechu / Positive end-expiratory pressure (PEEP)
Tlak na konci výdechu je urcˇen podobneˇ jako špicˇkový tlak. PEEP je ze signálu tlaku
odecˇten v cˇase Tcyklus(N)(1−0, 05) od pocˇátku cyklu. Jedná se o tlak 5 % dechové periody
prˇed pocˇátkem dalšího cyklu.
PEEP = PEEP(N) (kPa) (2.16)
2.5.2 Výpocˇet mechanických a intrapulmonálních parametru˚
Výpocˇet mechanických parametru˚ pro potrˇeby real-time algoritmu vychází z jednodu-
chého dvou prvkového jednokompartmentového modelu, který zahrnuje rezistanci a pod-
dajnost dýchací soustavy (obr. 2.24) [16].
Obrázek 2.24: Elektroakustický model dýchací soustavy.
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Model se skládá z celkového odporu Raw dýchacích cest a jednoho akumulacˇního
prvku reprezentujících poddajnost CL. Tyto parametry jsou v klinické praxi steˇžejní pro roz-
lišení obstrukcˇní (zvýšený odpor) cˇi restrikcˇní (snížená poddajnost) poruchy plic [17].
Raw =
(Pmax − Pplat)
Q
(Pa ·min/l) (2.17)
Cdyn =
∆V
∆P
=
Vt
PIP − PEEP (ml/Pa) (2.18)
Palv = Paw − Q · Raw = Paw − 0 · Raw = Pplat (Pa) (2.19)
Odpor Raw (iniciální) je stanoven dle rovnice 2.17 metodou prˇerušení pru˚toku, které
nastavá prˇi inspiracˇní pauze [18]. Tlak Pmax je shodný se špicˇkovým tlakem PIP, Pplat
je tlak na beˇhem inspiracˇní pauzy. Dynamická poddajnost Cdyn je stanovena dle rovnice
2.18. Výpocˇet vychází z literatury [19]. Intrapulmonální parametr alveolární tlak Palv je
stanoven za nulového pru˚toku dle rovnice 2.19.
t
0
Tl
ak
 P
aw
 
(kP
a)
PIP P plat
PEEP
Obrázek 2.25: Na obrázku je zobrazen signál tlaku beˇhem CV. Šipkami jsou vyneseny
body odecˇtu tlaku pro výpocˇet mechanických a intrapulmonálních parametru˚ [19].
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2.6 Implemetace algoritmu do systému iMon
Algoritmus byl navržen v prostrˇedí Matlab ve formeˇ souboru funkcí pro jednotlivé bloky
dle diagramu na obrázku 2.11. Základní vstupní parametry algoritmu jsou signál pru˚toku
(l/min), signál tlaku (Pa) a vzorkovací frekvence (Hz). Další vstupní parametry slouží
k ovládání výstupu˚, diagnostiky, procesu detekce a typu korekcí. Výstupem algoritmu
jsou pozice dechových cyklu˚ a dechové objemy pro každý detekovaný cyklus. Výpocˇet
ostatních ventilacˇních parametru˚ je provádeˇn mimo hlavní funkcˇní blok.
Implementace do systému iMon byla provedena ve trˇech krocích. Prvním krokem
bylo vytvorˇení .NET DLL knihovny pomocí Matlab deploytool. Po kompilaci navržených
bloku˚ byla tato knihovna implementována do programu iMon, do bloku zpracování nameˇ-
rˇených dat (obr. 2.2). V druhém kroku byly vytvorˇeny metody pro výpocˇet ventilacˇních
parametru˚ a komunikaci se zbytkem programu již v jazyce C#. V posledním kroku bylo
upraveno uživatelské rozhraní, aby bylo možné zobrazit všechny vypocˇítané parametry a
ovládat implementovaný algoritmus.
2.7 Oveˇrˇující experimenty
Po dokoncˇení fáze návrhu a implementace byla provedena oveˇrˇující meˇrˇení v real-time
režimu na laboratorních modelech a oﬄine oveˇrˇení na animálních modelech. Oveˇrˇující
experimenty jsou zameˇrˇeny na parametr dechového objemu Vt, protože sledování tohoto
parametru hlavním cílem této práce.
2.7.1 Laboratorní experiment – konstantní objem
Meˇrˇení velmi malých dechových objemu˚ používaných v HFV (zejména v prˇi HFJV) je
komplikované, protože pro tento úcˇel není dostupné žádné univerzální referencˇní meˇrˇidlo.
V první fázi oveˇrˇení byl zvolen postup simulovaného ventilování pomocí konstantního
objemu kalibrované vzduchové strˇíkacˇky. Tlaková diferencˇní clona byla prˇipojena ke strˇí-
kacˇce a její druhý port do rigidní skleneˇné nádoby, jakožto modelu plic. Oveˇrˇení probeˇhlo
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pro oba typy použitých clonek (rozmeˇry jsou uvedeny v kapitole 2.1.3). Systém iMon byl
nastaven na meˇrˇení v 15 sekundových oknech, ve kterých probíhalo simulované venti-
lování, po dokoncˇení výpocˇtu ventilacˇních parametru˚ byly hodnoty odecˇteny z monitoru
a zapsány. Pro každý zvolený objem probeˇhlo deset meˇrˇení. Pro menší clonku používanou
pro HFJV byla použita kalibrovaná 50 ml medicinální plastová strˇíkacˇka. Obdobneˇ bylo
provedeno meˇrˇení pro veˇtší clonku s pru˚svitem 5 mm pomocí 500 ml kalibrované strˇí-
kacˇky Hans Rudolph. Jako modely plic byly použity rigidní skleneˇné nádoby o objemech
330 ml (2 mm clona) a 15 l (5 mm clona). Prˇehled nastavených objemu˚ pro simulované
ventilování je uveden v tabulce 2.2. Použitá aparatura je zobrazena na obrázku 2.26.
Obrázek 2.26: Aparatura oveˇrˇujícího experimentu, prˇi kterém bylo provádeˇno simulované
ventilování vzduchovou kalibrovanou strˇíkacˇkou. Jako model plic pro clonku s pru˚svitem
2 mm byla použita rigidní skleneˇná nádoba s objemem 330 ml.
Tabulka 2.2: Prˇehled nastavených objemu˚ pro simulované ventilování.
Typ clony (pru˚svit v mm) Kalibrovaný objem (ml)
2 10
2 20
2 50
5 100
5 200
5 500
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Obrázek 2.27: Aparatura oveˇrˇujícího experimentu, prˇi kterém bylo provádeˇno simulované
ventilování vzduchovou kalibrovanou strˇíkacˇkou. Jako model plic pro clonku s pru˚svitem
5 mm byla použita rigidní skleneˇná nádoba s objemem 15 l.
2.7.2 Laboratorní experiment – CV a HFOV
V druhé fázi laboratorních oveˇrˇujících experimentu˚ byl systém testován vu˚cˇi referencˇ-
nímu meˇrˇidlu Fluke VT Mobile. Zapojení do okruhu je patrné na obrázku 2.28. Jako
model plic byla použita umeˇlá plíce Imtmedical SmartLung Adult. Hodnoty byly odecˇí-
tány z meˇrˇidla iMon a z referencˇního meˇrˇidla vždy po 1 min ventilace po dobu 5 minut.
Pro oba typy ventilace (HFOV, CV) byla použita 3 ru˚zná nastavení. Prˇi meˇrˇení CV byl
použit objemoveˇ rˇízený režim, aby bylo možné porovnat nastavení ventilátoru s obeˇma
meˇrˇidly.
Tabulka 2.3: Sledované ventilacˇní parametry na jednotlivých zarˇízeních prˇi meˇrˇení CV.
Typ ventilacˇního parametru Ventilátor iMon VT Mobile Jednotka
PIP ! ! ! cmH2O
Dechový objem Vt ! ! ! ml
PEEP ! ! ! cmH2O
Frekvence f ! ! ! BPM
Odhad poddajnosti C - ! ! ml/cmH2O
Odhad odporu R ! ! ! cmH2O/l/s
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Tabulka 2.4: Sledované ventilacˇní parametry na jednotlivých zarˇízeních prˇi meˇrˇení HFOV.
Typ ventilacˇního parametru Ventilátor iMon VT Mobile Jednotka
PIP - ! ! cmH2O
∆P ! - - cmH2O
Dechový objem Vt - ! ! ml
PEEP - ! ! cmH2O
Frekvence f ! ! ! BPM
I : E ! ! ! %
MAP ! ! ! cmH2O
Obrázek 2.28: Aparatura oveˇrˇujícího experimentu použitá pro meˇrˇení s konvencˇním ven-
tilátorem GE Healtcare Engström Carestation a vysokofrekvencˇním oscilacˇním ventilá-
torem SensorMedics 3100B. Do ventilacˇního okruhu je nejprve zarˇazen systém iMon a
následneˇ referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile.
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2.7.3 Laboratorní experiment – HFJV
Experiment oveˇrˇující funkcˇnost systému iMon s HFJV se zameˇrˇuje na meˇrˇení objemu˚, ne-
bot’ z klinické praxe se jedná o nejproblematicˇteˇjší a zárovenˇ jeden z nejdu˚ležiteˇjších pa-
rametru˚. Dechové objemy používané prˇi vysokofrekvencˇní tryskové ventilaci jsou velmi
malé, pohybují se okolo 5 ml. Takto malé objemy je obtížné prˇesneˇ meˇrˇit, proto byla
použita neprˇímá metoda využívající Douglasu˚v vak. Princip experimentu spocˇívá ve vy-
tvorˇení uzavrˇeného systému se vzduchovým vakem, který je plneˇn vysokofrekvencˇním
ventilátorem po prˇedem definovanou dobu a definované frekvenci.
VtD =
VD(ml)
f (BPM) · t(min) (ml) (2.20)
Z celkového objemu vzduchu ve vaku VtD je možné dle rovnice 2.20 vypocˇítat pru˚meˇrný
dechový objem Vt. Vytvorˇená aparatura je znázorneˇna na obrázku 2.29 a na obrázku 2.30.
Obrázek 2.29: Aparatura oveˇrˇujícího experimentu pro meˇrˇení velmi malých objemu˚ po-
mocí Douglasova vaku o objemu 7 l. Vak je plneˇn tryskovým ventilátorem po dobu t
dechovými objemy Vt s dechovou frekvencí f . Po tuto dobu je odecˇítána hodnota Vt
ze systému iMon. Celkový objem VtD je zjišteˇn odsátím vzduchu z Douglesova vaku
kalibrovanou strˇíkacˇkou. Nameˇrˇené a vypocˇtené hodnoty Vt jsou následneˇ porovnány.
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Obrázek 2.30: Fotografie aparatury oveˇrˇujícího experimentu pro meˇrˇení malých decho-
vých objemu˚ prˇi HFJV.
2.7.4 Animální model
Signály z animálního modelu byly nasbírány obdobnou metodou jakou byla nasbírána
data laboratorní (obr. 2.5). Jako animální model bylo použito prase. Data byla zazname-
nána pro pozdeˇjší analýzu a vyhodnocena v oﬄine režimu. Cílem oveˇrˇení na animálním
modelu nebylo stanovení prˇesnosti systému, nýbrž vyzkoušet reakci algoritmu na reálná
data zatížena mnoha rušivými jevy, které nelze prˇi laboratorních meˇrˇeních na rigidních
modelech plic prˇedpoveˇdeˇt nebo vytvorˇit. Z nameˇrˇených dat byl vypocˇten dechový objem,
MAP a PIP. Hodnoty byly vyneseny do trendových grafu˚ a jsou zobrazeny v prˇíloze C.
Vyhodnocení algoritmem probíhalo obdobneˇ jako prˇi použití real-time, tedy po oknech
(délka okna byla zvolena na 5 s).
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3 Výsledky
3.1 Laboratorní experiment – konstantní objem
V této cˇásti jsou uvedeny výsledky meˇrˇení konstantních objemu˚. Z výsledku˚ je následneˇ
stanovena nejistota meˇrˇení objemu pro každou clonku zvlášt’.
3.1.1 Nejistota meˇrˇení objemu s clonou 5 mm
V tabulce 3.1 jsou uvedeny nameˇrˇené hodnoty systémem iMon oproti hodnoteˇ kalibracˇní
strˇíkacˇky (100 ml, 200 ml, 500 ml).
Tabulka 3.1: Nameˇrˇené objemy tlakové diferencˇní clony s pru˚svitem 5 mm.
Nastaveno 100 ml Nastaveno 200 ml Nastaveno 500 ml
cˇíslo meˇrˇení Objem (ml) Objem (ml) Objem (ml)
1 96,5 194,0 502,6
2 98,5 196,2 493,0
3 99,0 195,5 498,5
4 98,2 192,5 495,6
5 98,7 193,2 480,7
6 98,6 195,8 500,8
7 98,8 194,8 509,0
8 97,8 194,2 494,4
9 96,3 195,2 493,2
10 98,5 193,6 497,5
Pru˚meˇr 98,1 194,5 496,5
Smeˇrodatná odchylka 1,0 1,2 7,4
Smeˇrodatná odchylka pru˚meˇru 0,3 0,4 2,4
Neznámá systematická chyba -1,9 -5,5 -3,5
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Z nameˇrˇených hodnot v tabulce 3.1 stanovíme náhodnou chybu µA a neznámou neko-
rigovanou chybu vychýlení (bias) µbias [20]. Nejistotu µA urcˇíme jako pru˚meˇrnou smeˇro-
datnou odchylku pru˚meˇru dle teˇchto rovnic:
SEVre f =
s√
n
=
√
1
n(n − 1)
n∑
i=1
(xi − x2) (ml), (3.1)
µA =
√
SE2100 + SE
2
200 + SE
2
500
3
(ml). (3.2)
Nekorigovanou chybu vypocˇítáme jako rozdíl referencˇní hodnoty objemu kalibracˇní
strˇíkacˇky Vre f od pru˚meˇru nameˇrˇených hodnot Vt.
µbias = Vt − Vre f (ml) (3.3)
µcs =
√
A1µ21 + A2µ
2
2 + A3µ
2
3 + ... + Anµ
2
n (3.4)
Dále stanovíme nejistotu typu B. Pro strˇíkacˇku stanovíme nejistotu z datového listu
výrobce kalibracˇních vzduchových strˇíkacˇek Hans Rudolph [21]. Pro systém iMon nelze
nejistotu stanovit prˇímo, ale je nutné nejprve stanovit kombinovanou nejistotu meˇrˇicího
senzoru µcs a následneˇ prˇepocˇítat dle typických hodnot ventilace na objemovou nejistotu
pro každý typ aplikace meˇrˇicí clony (µsHFOV a µsCV).
Nejistotu µcs urcˇíme z jednotlivých nejistot z datového listu [22] senzoru HCXM005D.
Nejistoty senzoru uvedené výrobcem a vypocˇítaná kombinovaná nejistota senzoru je uve-
dena v tabulce 3.2. Kombinovaná chyba senzoru µcs je stanovena dle pravidla o scˇítání
chyb (rovnice 3.4) [23], kdy An je koeficient citlivosti dané nejistoty µn.
Tabulka 3.2: Nejistoty meˇrˇicího senzoru modulu iMom pro clonu o pru˚svitu 5 mm.
Zdroj nejistoty Velikost nejistoty (Pa)
Offset a span µ1 2,0
Nelinearita µ2 1,0
Stabilita µ3 2,0
Kombinovaná nejistota senzoru µcs 3,0
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Pro stanovení nejistoty meˇrˇidla iMon použijeme metodu nejhoršího možného odhadu [23].
Stanovení mezí µsHFOV a koeficientu AsHFOV je znacˇneˇ komplikované, nebot’ vztah mezi
nameˇrˇenou tlakovou diferencí a hodnotou objemu není lineární a jedná se o integrál
z funkcˇních hodnot kalibracˇní krˇivky v bodech nameˇrˇených tlakových diferencí za urcˇitý
cˇasový úsek. Do nejistoty jsou zavedeny další parametry, které by bylo nutné zohlednit
prˇi interpretaci výsledné nejistoty. Zvolíme typické hodnoty ventilacˇních parametru˚ a li-
neární charakteristiku dechového cyklu, cˇímž zjednodušíme koeficient AsHFOV na hodnotu
1. Pro další zjednodušení výpocˇtu uvažujme inspiracˇní fázi s konstantním pru˚tokem Qinsp
a dobu inspiria Tinsp. Tlaková diferencˇní clona s pru˚svitem 5 mm se využívá jak pro CV,
tak pro HFOV. Pro oba režimy ventilace je nutné vycˇíslit celkovou nejistotu zvlášt’ (µcCV ,
µcHFOV). Pro zvýšení hladiny pravdeˇpodobnosti stanovené nejistoty na α = 0, 95 byl zvo-
len koeficient k = 2. Pro celkovou rozšírˇenou nejistotu obou ventilací (UcCV , UcHFOV)
platí:
Uc = k · µc (ml). (3.5)
Pro HFOV zvolíme hodnoty Tinsp = 100 ms (odpovídá ventilacˇní frekvenci 5 Hz) a
Qinsp = 24 l/min (odpovídá dechovému objemu 40 ml). Tento pru˚tok vyvolá tlakovou
diferenci na cloneˇ o velikosti 261 Pa (stanoveno z kalibracˇní krˇivky). Pro tlakovou dife-
renci s prˇicˇtenou nejistotou senzoru µcs poté platí Pdi f = 261±3, 0 Pa. Z kalibracˇní krˇivky
zpeˇtneˇ zjistíme rozdíl v pru˚toku ∆Qinsp = 0, 17 l/min. Dle metody nejhoršího odhadu
budeme uvažovat, že rozdíl v pru˚toku nemá normální rozdeˇlení, nýbrž pu˚sobí po celou
dobu integrace pru˚toku v horní hranici intervalu (0,17 l/min).
µsHFOV = ∆Qinsp · Tinsp = 2, 83 ml/s · 0, 1 s ≈ 0, 3 (ml) (3.6)
V dobeˇ inspiracˇního cˇasu Tinsp cˇiní nejhorší nejistota daná neprˇímým výpocˇtem ob-
jemu, zpu˚sobená senzorem tlaku, prˇibližneˇ 0,3 ml (rovnice 3.6). Jakmile známe objemo-
vou nejistotu senzoru, sestavíme bilancˇní tabulku nejistot 3.3.
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Tabulka 3.3: Bilancˇní souhrn nejistot prˇi aplikaci HFOV.
Typ nejistoty A µ (ml) µ2 (ml2)
Pru˚meˇrná smeˇrodatná odchylka pru˚meˇru 1 1,4 2,0
Pru˚meˇrná systematická chyba µbias 1 -4,0 15,3
Nejistota kalibrované strˇíkacˇky 1 2,5 6,3
Nejistota senzoru µsHFOV 1 0,3 0,1
Suma 23,6
Kombinovaná nejistota µcHFOV 4,9 ml
Rozšírˇena kombinovaná chyba UcHFOV pro k = 2 9,7 ml
Obdobneˇ stanovíme nejhorší možný odhad nejistoty pro CV:
µsCV = ∆Qinsp · Tinsp = 1, 33 ml/s · 1, 5 s ≈ 2 (ml). (3.7)
Zvolíme Tinsp = 1, 5 s (odpovídá 15 dechu˚m za minutu) a Qinsp = 20 l/min (odpovídá
dechovému objemu 500 ml). Z kalibracˇní krˇivky zjistíme vyvolanou tlakovou diferenci a
prˇicˇteme chybu senzoru Pdi f = 172 ± 3, 0. Tento interval porovnáme s kalibracˇní krˇivkou
a odecˇteme ∆Qinsp = 0, 1 l/min. Vypocˇteme nejhorší možný odhad nejistoty zpu˚sobené
integrací signálu pru˚toku s nejistotou senzoru tlaku (rovnice 3.7).
Tabulka 3.4: Bilancˇní souhrn nejistot prˇi aplikaci CV.
Typ nejistoty A µ (ml) µ2 (ml2)
Pru˚meˇrná smeˇrodatná odchylka pru˚meˇru 1 1,4 2,0
Pru˚meˇrná systematická chyba µbias 1 -4,0 15,3
Nejistota kalibrované strˇíkacˇky 1 2,5 6,3
Nejistota senzoru µsCV 1 2 4
Suma 27,5
Kombinovaná nejistota µcCV 5,2 ml
Rozšírˇena kombinovaná chyba UcCV pro k = 2 10,5 ml
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3.1.2 Nejistota meˇrˇení objemu s clonou 2 mm
Analogicky jako v prˇedchozím prˇípadeˇ stanovíme nejistotu pro clonku s pru˚svitem 2mm,
která je využívána pro meˇrˇení HFJV. Nameˇrˇené objemy systémem iMon oproti hod-
notám kalibrovaných objemu jsou uvedeny v tabulce 3.5. Nejistoty použitého senzoru
(HCXM050D6) pro HFJV dané výrobcem jsou uvedeny v tabulce 3.6.
Tabulka 3.5: Nameˇrˇené objemy tlakové diferencˇní clony s pru˚svitem 2 mm.
Nastaveno 10 ml Nastaveno 20 ml Nastaveno 50 ml
cˇíslo meˇrˇení Objem (ml) Objem (ml) Objem (ml)
1 7,80 18,03 47,54
2 8,37 18,58 48,38
3 7,81 18,77 48,00
4 7,76 18,33 47,64
5 8,05 19,26 47,36
6 7,95 18,37 47,57
7 8,07 18,76 47,76
8 8,74 18,63 47,15
9 8,35 18,77 48,00
10 8,37 18,97 48,03
Pru˚meˇr 8,13 18,65 47,74
Smeˇrodatná odchylka 0,32 0,35 0,37
Smeˇrodatná odchylka pru˚meˇru 0,10 0,11 0,12
Neznámá systematická chyba -1,87 -1,35 -2,26
Tabulka 3.6: Nejistoty meˇrˇicího senzoru modulu iMon pro clonu o pru˚svitu 2 mm.
Zdroj nejistoty Velikost nejistoty (Pa)
Offset a span µ1 12,0
Nelinearita µ2 10,0
Stabilita µ3 20,0
Kombinovaná nejistota senzoru µcs 25,4
Stanovíme typické hodnoty Tinsp = 25 ms (odpovídá frek. 7 Hz) a Qinsp = 10 l/min
(odpovídá dechovému objemu 4,2 ml). Z kalibracˇní krˇivky stanovíme vyvolanou tlakovou
diferenci a prˇicˇteme nejistotu senzoru, která cˇiní Pdi f = 1790±25, 4 Pa. Zpeˇtneˇ stanovíme
rozdíl v pru˚toku skutecˇné hodnoty od horní hranicˇní hodnoty ∆Qinsp = 0, 06 l/min.
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Nejistotu µsHFJV stanovíme jako:
µsHFJV = ∆Qinsp · Tinsp = 1 ml/s · 25, 4 ms ≈ 0.03 (ml). (3.8)
Po stanovení nejistoty senzoru mu˚žeme sestavit bilancˇní souhrn nejistot (tab. 3.7).
Tabulka 3.7: Bilancˇní souhrn nejistot prˇi aplikaci HFJV.
Typ nejistoty A µ (ml) µ2 (ml2)
Pru˚meˇrná smeˇrodatná odchylka pru˚meˇru 1 0,11 0,01
Pru˚meˇrná systematická chyba µbias 1 -1,83 3,34
Nejistota kalibrované strˇíkacˇky 1 1,00 1,00
Nejistota senzoru µsHFJV 1 0,03 0,00
Suma 4,35
Kombinovaná nejistota µcHFJV 2,09 ml
Rozšírˇena kombinovaná chyba UcHFJV pro k = 2 4,2 ml
3.2 Laboratorní experiment – referencˇní meˇrˇidlo
3.2.1 Vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilace (HFOV)
Meˇrˇení probíhalo dle aparatury na obrázku 2.28. Byla stanovena trˇi nastavení, viz ta-
bulka 3.8. Byly sledovány parametry dle tabulky 2.4. Pro každé nastavení probeˇhlo peˇt
simultánních odecˇtu˚ z meˇrˇidla Fluke VT Mobile a systému iMon. Odecˇty byly provádeˇny
po jedné minuteˇ.
Tabulka 3.8: Použitá nastavení na HFO ventilátoru Sensormedics 3100B.
∆P cmH2O Bias flow (l/min) Frekvence (Hz) I:E MAP cmH2O
A 15 25 4 50/50 5,1
B 10 25 3,9 50/50 9,4
C 20 25 5,5 50/50 14,8
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Obrázek 3.1: Nameˇrˇená data (Vt, PIP) prˇi HFOV pro trˇi ru˚zná nastavení A, B, C. Modrý
sloupec oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile.
Cˇerneˇ je vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení.
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Obrázek 3.2: Nameˇrˇená data (PEEP, f ) prˇi HFOV pro trˇi ru˚zná nastavení A, B, C. Modrý
sloupec oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile.
Cˇerneˇ je vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení. Žlutý sloupec je hodnota zobrazená
ventilátorem (nemusí se jednat o nastavenou hodnotu).
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Obrázek 3.3: Nameˇrˇená data (IE,MAP) prˇi HFOV pro trˇi ru˚zná nastavení A, B, C. Modrý
sloupec oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile.
Cˇerneˇ je vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení. Žlutý sloupec je hodnota zobrazená
ventilátorem (nemusí se jednat o nastavenou hodnotu).
3.2.2 Konvencˇní ventilace (CV)
Aparatura byla sestavena obdobneˇ jako v prˇípadeˇ HFOV (obr. 2.28). Rozdílem byl po-
užitý ventilátor. Místo HFOV ventilátoru byl použit konvencˇní ventilátor GE Healtcare
Engström Carestation. Meˇrˇení probíhalo peˇtkrát pro každé nastavení z tabulky 3.9. Ode-
cˇty z jednotlivých zarˇízení byly provádeˇny po jedné minuteˇ.
Tabulka 3.9: Použitá nastavení na konvencˇním ventilátoru GE Healtcare Engström Ca-
restation.
PIP (cmH2O) VT (ml) PEEP cmH2O Frekvence (BPM)
A 12 200 2 16
B 14 250 4 10
C 18 400 0 20
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Obrázek 3.4: Nameˇrˇená data (Vt, PIP) prˇi CV pro trˇi ru˚zná nastavení A, B, C. Modrý slou-
pec oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile. Cˇerneˇ je
vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení. Žlutý sloupec je hodnota zobrazená ventilátorem
(nemusí se jednat o nastavenou hodnotu).
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Obrázek 3.5: Nameˇrˇená data (PEEP, f ) prˇi CV pro trˇi ru˚zná nastavení A, B, C. Modrý
sloupec oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile.
Cˇerneˇ je vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení. Žlutý sloupec je hodnota zobrazená
ventilátorem (nemusí se jednat o nastavenou hodnotu).
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Obrázek 3.6: Odhad poddajnosti prˇi CV pro trˇi ru˚zná nastavení A, B, C. Modrý sloupec
oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile. Cˇerneˇ je
vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení.
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Obrázek 3.7: Odhad odporu prˇi CV pro peˇt hodnot parabolických odporu˚. Modrý sloupec
oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile. Žlutý slou-
pec je hodnota zobrazená ventilátorem. Cˇerneˇ je vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení.
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3.2.3 Vysokofrekvencˇní trysková ventilace (HFJV)
Meˇrˇení probeˇhlo dle aparatury 2.29. Pro každé nastavení z tabulky 3.10 bylo meˇrˇení pro-
vedeno trˇikrát. Odecˇty z jednotlivých zarˇízení byly provádeˇny po jedné minuteˇ.
Tabulka 3.10: Použitá nastavení na HFJ ventilátoru Bunnell Lifepulse.
PIP (cmH2O) Frekvence (BPM) Doba ventilace vaku (min)
A 20 360 2
B 25 400 2
C 30 400 2
D 35 400 1
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Obrázek 3.8: Dechový objem prˇi HFJV pro cˇtyrˇi ru˚zná nastavení A, B, C, D. Modrý
sloupec oznacˇuje systém iMon. Hneˇdý sloupec vypocˇítané objemy z Douglasova vaku.
Cˇerneˇ je vyznacˇena smeˇrodatná odchylka meˇrˇení.
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3.3 Animální model
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Obrázek 3.9: Signál pru˚toku z animálního modelu prˇi HFOV. Cˇerné svislé cˇáry segmentují
signál na inspiria a exspiria. Žluté svislé cˇáry oznacˇují místa spontánního dýchání.
9.5 10 10.5 11 11.5 12 12.5 13
-600
-400
-200
0
200
400
Obrázek 3.10: Zveˇtšený signál pru˚toku z animálního modelu prˇi HFOV. Cˇerné svislé cˇáry
segmentují signál na inspiria a exspiria. Žluté svislé cˇáry oznacˇují místa spontánního dý-
chání. Poslední cyklus prˇed pocˇátkem spontánního dýchání je vyrˇazen, protože nemá ur-
cˇen konec expiria.
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4 Diskuze
4.1 Zhodnocení experimentálních dat
4.1.1 Nejistota meˇrˇení objemu s clonou 5 mm
Z nameˇrˇených dat simulovaných dechových objemu˚ kalibracˇní strˇíkacˇkou (tab. 3.5) je
patrné, že systém iMon systematicky meˇrˇí méneˇ než je skutecˇný dechový objem (v pru˚-
meˇru o 4 ml). Toto mu˚že být zpu˚sobeno neprˇesnou hardwarovou kalibrací, neprˇesnou
kalibrací clonky a neprˇesností detekce a výpocˇtu. Neprˇesnou detekci algoritmem beˇhem
laboratorních meˇrˇení mu˚žeme témeˇrˇ vyloucˇit, nebot’ beˇhem meˇrˇení byla provádeˇna vizu-
ální kontrola detekovaných cyklu˚. V neˇkterých prˇípadech byl zaznamenán posun detekce
pocˇátku cyklu, avšak v rˇádu jednotek vzorku˚. Rovneˇž použitá clona byla prˇekalibrovaná
prˇesným referencˇním meˇrˇidlem. Jako nejpravdeˇpodobneˇjší vysveˇtlení se jeví neprˇesná
kalibrace vnitrˇních zesilovacˇu˚ systému iMon. Zesilovacˇe jsou nastaveny pomocí soustavy
víceotácˇkových trimru˚, které svojí cˇasovou nestabilitou mohly zpu˚sobit zmeˇnu zesílení a
dekompenzaci offsetu. Tato systematická chyba je nejveˇtším zdrojem nejistoty pro meˇrˇení
dechových objemu˚.
Rozšírˇená nejistota (k = 2) pro clonu s pru˚svitem 5 mm cˇiní UcHFOV = 9, 7 ml
a UcCV = 10, 5 ml. Nalezením zdroje systematické chyby by bylo možné snížit nejistotu
meˇrˇení o 34 % UcCV a o 41 % UcHFOV . Další zprˇesneˇní by bylo znacˇneˇ problematické,
protože ostatní nejistoty plynou prˇevážneˇ ze samotné kalibracˇní strˇíkacˇky. Potenciálního
zlepšení je možné dosáhnout použitím prˇesneˇjší metody odhadu nejistoty meˇrˇicích sen-
zoru˚. Zde použitá metoda výrazneˇ zjednodušuje její výpocˇet, avšak její výsledek mu˚že
být nadhodnocený oproti skutecˇné nejistoteˇ.
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4.1.2 Nejistota meˇrˇení objemu s clonou 2 mm
Podobneˇ jako u 5 mm clony meˇrˇí menší clona (2 mm) systematicky menší objemy, než
jsou skutecˇné. Pru˚meˇrná zaznamenaná systematická chyba je prˇibližneˇ polovicˇní než
v prˇedchozím prˇípadeˇ. Clona se prˇipojuje k jinému senzorovému modulu než clona 5 mm,
který bude mít jisteˇ jiné odchylky od pu˚vodní kalibrace.
Rozšírˇená nejistota (k = 2) pro clonu s pru˚svitem 2 mm cˇiní UcHFJV = 4, 2 ml, nej-
vyšší podíl na nejistoteˇ má opeˇt systematická chyba. Jejím odstraneˇním by bylo teoreticky
možné meˇrˇit dechové objemy s nejistotou prˇibližneˇ 2 ml.
4.1.3 Vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilace (HFOV)
Meˇrˇidlo iMon beˇhem HFOV spolehliveˇ zaznamenávalo dechové cykly a reagovalo po-
dobneˇ jako referencˇní meˇrˇidlo Fluke VT Mobile na zmeˇny ventilacˇních parametru˚. Dob-
rých výsledku˚ bylo dosaženo prˇi meˇrˇení dechových objemu˚, kdy se ve veˇtšineˇ prˇípadu˚
meˇrˇidlo neodchylovalo o více než 10 %. Meˇrˇení frekvence ventilace (obr. 3.2 pravý) bylo
prˇibližneˇ shodné pro všechny trˇi metody. Naopak hu˚rˇe než bylo ocˇekáváno dopadlo meˇ-
rˇení tlakových parametru˚. Tlakové parametry PIP, PEEP, MAP jsou zobrazeny na obráz-
cích: pravý 3.1, levý 3.2 a pravý 3.3. Všechny grafy mají zrˇetelný rostoucí trend spolecˇneˇ
s rostoucím nastavením ventilátoru. Na obrázcích je patrná prˇítomnost jak chyby aditivní,
tak multiplikativní. Pravdeˇpodobneˇ je zpu˚sobena již zmíneˇnou dekompenzací offsetu sen-
zoru˚ a posunem zesílení.
Nejistota meˇrˇení objemu˚ se zápornou systematickou chybou se propagovala všemi
provedenými meˇrˇeními. Povšimneˇme si levého grafu nameˇrˇených dechových objemu˚
(obr. 3.1) sloupce C. Zde je zobrazen opacˇný trend než bychom ocˇekávali vzhledem
k prˇedchozím meˇrˇením. Prˇi tomto nastavení ventilátoru jsem pozoroval, že detektor de-
chových cyklu˚ v referencˇním meˇrˇidle vynechává neˇkteré cykly (meˇrˇidlo signalizuje de-
chový cyklus pípnutím). Pokud byla zvyšována frekvence z nastavení C (5,5 Hz) dále,
došlo okolo hodnoty 8,5 Hz k úplnému zastavení detekce cyklu referencˇním meˇrˇidlem.
Domnívám se, že prˇi nastavení C pracuje referencˇní meˇrˇidlo na hranici svých garantova-
ných parametru˚.
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4.1.4 Konvecˇní ventilace (CV)
Prˇi meˇrˇení konvencˇní ventilace systém iMon spolehliveˇ fungoval, pokud délka meˇrˇicího
okna byla prˇibližneˇ trˇikrát veˇtší než perioda dýchání (bylo nutné zaznamenat alesponˇ
3 dechové cykly). Pokud byla nastavena délka okna dvakrát veˇtší, stávalo se, že cyklus
nebyl v daném okneˇ celý a algoritmus meˇrˇení vyrˇadil.
Výsledky meˇrˇení dechových objemu˚ se ve veˇtšineˇ prˇípadu˚ nelišily o více než 10 %
oproti referencˇnímu meˇrˇidlu a o více než 15 % oproti hodnoteˇ ventilátoru. Tlakové para-
metry a frekvence vykazují stejné trendy jako v prˇípadeˇ HFOV. Tlakové parametry mají
aditivní a multiplikativní chybu a frekvence se témeˇrˇ shodují mezi meˇrˇidly. Odhad poddaj-
nosti plic (obr. 3.6) byl beˇhem meˇrˇení prˇibližneˇ shodný s odhadem referencˇního meˇrˇidla
s 10% tolerancí. Nízká hodnota ve sloupci B je zpu˚sobena nízkým nameˇrˇeným objemem.
Na obrázku 3.4 opeˇt mu˚žeme pozorovat systematickou chybu meˇrˇení. Prˇi nastavení
ventilátoru B systém nezaznamenal naru˚st objemu o 50 ml. Domnívám se, že se jedná
o projev jedné ze zásadních limitací systému. Pokud si prohlédneme parametry nastavení
ventilátoru B, vidíme, že hodnoty jsou pomeˇrneˇ nízké oproti fyziologickým. Ventilátor
v tomto nastavení ventiluje nízkým pru˚tokem a po dlouhou dobu inspiria. Nízký pru˚tok
na tlakové diferencˇní cloneˇ vytvárˇí nízký rozdíl tlaku, který v du˚sledku mnoha parazitních
jevu˚ mu˚že být znacˇneˇ zkreslený. Pokud byla frekvence nastavena na hodnotu 16 BPM,
odpovídala by hodnota prˇibližneˇ 50 ml náru˚stu. Chybu detekce algoritmem mu˚žeme opeˇt
témeˇrˇ vyloucˇit, protože meˇrˇení bylo vizuálneˇ kontrolováno. Je nutné dodat, že prˇi dalším
snižování frekvence algoritmus zacˇal selhávat.
4.1.5 Vysokofrekvencˇní trysková ventilace (HFJV)
Meˇrˇení dechový objemu˚ prˇi aplikaci HFJV je problematické a jako nejprˇesneˇjší referencˇní
metoda byl zvolen Douglasu˚v vak (obr. 2.29). Systém iMon oproti referencˇní metodeˇ do-
kázal zaznamenat dechové objemy s odchylkou prˇibližneˇ 20 %. I tento výsledek je však
prˇínosný pro použití v klinické praxi, nebot’ doposud nebyly u HFJV dechové objemy
monitorovány vu˚bec a pro lékarˇe mu˚že být mnohdy prˇínosneˇjší sledování trendu˚, než-li
absolutních cˇísel. Porovnání systému iMon s výpocˇtem objemu˚ z objemu Douglasova
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vaku je zobrazeno na obrázku 3.8. Z grafu je patrné, že systém iMon kopíruje trend refe-
rencˇní metody, avšak je zde opeˇt prˇítomna záporná systematická chyba.
4.2 Intrapulmonální parametry
Zvolený postup výpocˇtu poddajnosti plic a odporu soustavy je vhodný pouze pro kon-
vencˇní ventilaci. Metoda je prˇi CV srovnatelná s referencˇním meˇrˇidlem Fluke VT Mo-
bile. Prˇi ventilaci provádeˇné HFOV a HFJV nezobrazovalo meˇrˇidlo Fluke VT Mobile
žádné hodnoty, rovneˇž hodnoty vypocˇtené systémem iMon nebyly relevantní vzhledem
k použitým modelu˚m plic.
4.3 Prˇesnost a limitace systému
V pru˚beˇhu real-time oveˇrˇujících experimentu˚ nastávaly trˇi prˇípady. V prvním prˇípadeˇ, a
to zejména prˇi HFJV a HFOV, docházelo k témeˇrˇ bezchybné detekci pocˇátku i strˇedu
cyklu. V druhém prˇípadeˇ (hlavneˇ prˇi CV) algoritmus vyhodnotil pocˇátek cyklu prˇedcˇasneˇ
o jednotky procent trvání cyklu. Druhý prˇípad nastával prˇi nevhodném výbeˇru korekcˇního
algoritmu a zejména prˇi hranatém tvaru signálu. Ve trˇetím prˇípadeˇ algoritmus nenalezl
žádné cykly a nameˇrˇené okno vyrˇadil i prˇesto, že okno obsahovalo dechové cykly. Tento
prˇípad nastával cˇasto prˇi manipulaci s meˇrˇicí clonkou nebo prˇi prˇenastavování ventilátoru,
kdy algoritmus zaznamenal v signále náhlý artefakt.
4.3.1 Posun nulové linie a zesílení
Z nameˇrˇených dat je patrné, že systém vykazuje jak chybu aditivní, tak multiplikativní.
Tyto chyby nejsou zpu˚sobeny algoritmem pro detekci a analýzu dechových cyklu˚, který je
výsledkem této práce, protože beˇhem meˇrˇení nebyly pozorovány veˇtší odchylky v detek-
cích. Použití zarˇízení v klinické praxi, a tedy i navrženého algoritmu, je limitováno všemi
slabými stránkami celého systému iMon. Navíc chyby zpu˚sobené hardwarem se propa-
gují celým systémem a mohou být zesíleny (resp. zeslabeny) nelineární charakteristikou
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tlakové diferencˇní clony.
Multiplikativní chybu by bylo možné odstranit prˇekalibrováním nastavení zesilovacˇu˚
nebo du˚kladným zmeˇrˇením prˇevodní charakteristiky meˇrˇidla. Multiplikativní chyba nemá
výrazný vliv na cˇinnost algoritmu, ovlivnˇuje pouze výsledné hodnoty ventilacˇních para-
metru˚.
Posun nulové linie, v kombinaci s ostatními chybami meˇrˇení, ovlivnˇuje výrazneˇ cˇin-
nost algoritmu. Nulová linie mu˚že být posunuta ze dvou du˚vodu˚. První du˚vod je posun
nulové hodnoty senzoru˚ tlaku (kladný i záporný) a druhý du˚vod mu˚že být skutecˇný kladný
ztrátový pru˚tok od ventilátoru k neteˇsnosti v okruhu.
t
Posun nulové linie
Obrázek 4.1: Signál pru˚toku z HFOV meˇrˇení. Na tomto grafu je patrné, že prˇi posunu
nulové linie dojde k rozšírˇení nebo zkrácení inspiracˇní cˇásti na úkor cˇásti exspiracˇní.
Signál pru˚toku s posunem nulové linie je zobrazen na obrázku 4.1. Posunem nulové li-
nie se posouvá pru˚chod nulou smeˇrem k exspiriu prˇedchozího cyklu (kladný posun) nebo
smeˇrem k maximu inspiria (záporný posun). Tímto posunem se také posune maximum
energie vlnkové transformace a rovneˇž dojde ke zkreslení veˇtšiny korekcˇních algoritmu˚
(kromeˇ korekce signálem tlaku). V prˇípadeˇ periodických harmonických signálu˚ by byl
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tento problém snadno rˇešitelný odstraneˇní stejnosmeˇrné složky signálu. Symetrie signálu
pru˚toku není témeˇrˇ v žádném prˇípadeˇ experimentálních dat dodržena. Chyby meˇrˇení rov-
neˇž nejsou shodné pro inspiracˇní a exspiracˇní fáze (kladný a záporný pru˚tok). Není tedy
možné odstranit stejnosmeˇrnou složku bez ztráty a zkreslení informací. Algoritmus od-
stranˇuje pouze zápornou stejnosmeˇrnou složku, nebot’ ta nemá fyzikální opodstatneˇní.
Plyn nemu˚že být v pacientovi tvorˇen. Pokud je stejnosmeˇrná složka kladná, je algoritmus
odkázán na manuální nastavení nuly uživatelem.
Navrhuji upravit hardwarovou cˇást tak, aby byl minimalizován posun nulové linie
po celou dobu meˇrˇení. Pro snížení posunu tvorˇeného zesílením by mohlo být využito sta-
bilizovaných (auto-zero) operacˇních zesilovacˇu˚, které díky integrovaným vnitrˇním prˇe-
pínacˇu˚m mohou upravovat posun nuly prˇímo beˇhem meˇrˇení. Nevýhodou ale je, že tyto
prˇepínacˇe zanášejí do signálu šum. Frekvencˇní pásmo tohoto šumy by se ale meˇlo po-
hybovat mimo užitecˇný signál. Druhým rˇešením by mohlo být vložení nulovacího ob-
vodu, který by byl synchronizovaný s programem iMon. Mezi jednotlivými nameˇrˇenými
okny by mohl program spustit tento nulovací obvod a minimalizovat tak posun nulové
linie tvorˇený zesílením signálu˚. Trˇetí komplexneˇjší metoda rˇeší jak posun zesilovacˇu˚, tak
senzoru. Jedná se programovatelný operacˇní zesilovacˇ (PGA), který je vybaven vnitrˇní
pameˇtí EEPROM, kde se uloží prˇevodní charakteristika senzoru v závislosti na teploteˇ.
Obvod meˇrˇí teplotu prˇímo z odporového mu˚stku piezorezistivního senzoru tlaku. Kalib-
race teˇchto kompenzacˇních obvodu˚ je ale komplikovaná.
4.3.2 Odchýlení tvaru signálu od materˇské vlnky
Základní principem navrženého algoritmu je hledání tvaru materˇské vlnky v nameˇrˇeném
signálu. Pokud se tvary od sebe odchýlí, dojde k posunu odhadu hrubých cyklu˚, který
však algoritmus v praxi rˇeší použitím korekcí. Pro znázorneˇní vlivu tvaru signálu, který
je výrazneˇ odchýlený od vybrané materˇské vlnky, na výsledek vlnkové transformace jsem
vytvorˇil matematický model extrémního tvaru signálu, který zpu˚sobí významný posun
hrubé detekce. Model vychází z následujících prˇedpokladu˚:
1. Integrál a strˇední hodnota signálu od pocˇátku jednoho cyklu k pocˇátku druhého
cyklu je nulová.
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2. Amplituda modelového signálu a trvání jeho cˇástí vychází z experimentálních dat.
Podmínkou cˇ. 1 je zajišteˇna objemová symetrie. Druhou podmínkou chceme vyloucˇit
fyzicky nerealizovatelné situace, naprˇíklad nekonecˇneˇ krátké inspirium apod.
Vliv hran
Pokud signál bude mít ostré hrany, bude s nimi vlnková transformace nakládat jako se za-
oblenými. Pro správnou detekci cyklu z obrázku 4.2 by bylo vhodné využít materˇskou
vlnku Haar. Chyba detekce vzniká v du˚sledku toho, že signál lépe koreluje s veˇtší vlnkou,
než by bylo vhodné pro správnou detekci. Algoritmus automaticky zvolí vlnku s nej-
veˇtším podílem energie, ale ta je v tomto prˇípadeˇ veˇtší než délka cyklu. Posun smeˇrem
k pocˇátku vznikne tím, že prˇi posouvání vlnky po modelovém signálu dojde k prˇekryvu
záporné cˇásti materˇské vlnky (obr. 2.14 pravý) se zápornou cˇástí signálu drˇíve, než dojde
k prˇekryvu kladné cˇásti vlnky s kladnou cˇástí signálu.
t
Q(l/min)
CWT(Emax,t)
Obrázek 4.2: Posun pocˇátku cyklu je 5,5 % trvání osameˇlého cyklu
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tQ(l/min)
CWT(Emax,t)
CWT(4/5*Emax,t)
CWT(1/2*Emax,t)
CWT(2/5*Emax,t)
Obrázek 4.3: Posun prˇi tomto tvaru je zpu˚soben nevhodnou velikostí vlnky (S ).
Menší vlnky již spolehliveˇ lokalizují hranu obdélníku. Velikosti zobrazených vlnek jsou
4
5S ,
1
2S ,
2
5S .
t
Q(l/min
CWT(Emax,t)
Obrázek 4.4: Posun prˇi trojúhelníkovém tvaru je zpu˚soben nevýraznou první hranou sig-
nálu. Zaznamenaný posun byl 15 % doby trvání osameˇlého cyklu.
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Vliv asymetrie
Asymetrické exspirium zpu˚sobí prˇesun energie signálu do vyšších hodnot škál vlnek, než
které odpovídají inspiriu. Ru˚zneˇ velké pomeˇry mezi cˇasem inspiria a exspiria budou meˇnit
zkreslení detekce. Na obrázcích 4.5 a 4.6 je zobrazeno zkreslení pro pomeˇr 1:2.
t
Q (l/min)
CWT(Emax,t)
Obrázek 4.5: Posun pocˇátku cyklu je 8 % trvání osameˇlého cyklu. Posun strˇedu signálu je
5 % trvání osameˇlého cyklu.
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tQ(l/min)
CWT(Emax,t)
Obrázek 4.6: Posun pocˇátku cyklu je 5 % trvání osameˇlého cyklu. Posun strˇedu signálu je
1 % trvání osameˇlého cyklu.
4.3.3 Korekcˇní algoritmy
Hlavní podmínka funkcˇnosti korekcˇního algoritmu využívajícího signálu tlaku je, že tlak
na konci výdechu je minimální. Tato podmínka u vysokofrekvencˇních režimu˚ není vždy
splneˇna a algoritmus nepracuje správneˇ.
Algoritmy využívající prˇiblížení signálu k nule nebo jeho pru˚chod nulou se ukázaly
jako relativneˇ spolehlivé. Nejveˇtším zaznamenaným problémem je jejich citlivost na po-
sun nulové linie at’ už do záporných, nebo do kladných hodnot.
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5 Záveˇr
Byl vytvorˇen algoritmus umožnˇující detekovat dechové cykly, vypocˇítat ventilacˇní para-
metry a urcˇit odhad mechanických a intrapulmonálních parametru˚ pro spontánní dýchání,
konvencˇní i vysokofrekvencˇní ventilacˇní režimy. Algoritmus využívá vlnkové transfor-
mace, která umožnˇuje robustní detekci dechového cyklu i v zašumeˇném signálu. Analý-
zou cˇasové a frekvencˇní oblasti simultánneˇ dokáže algoritmus rozlišit prˇítomnost vícero
zdroju˚ signálu a lokalizovat spontánní dechy pacienta beˇhem umeˇlé plicní ventilace.
Algoritmus byl vytvorˇen v prostrˇedí Matlab a implementován do stávajícího programu
iMon v jazyce C#. Algoritmus v prostrˇedí Matlab je zameˇrˇen na oﬄine analýzu již nameˇ-
rˇených dat, zatímco v systému iMon se algoritmus s výhodou použije v režimu real-time.
Návrh a tvorba algoritmu probíhala na základeˇ nasbíraných dat z rˇady experimentál-
ních meˇrˇení, která byla zrealizována v laboratorních podmínkách. Dále byly provedeny
oveˇrˇující experimenty na laboratorních a animálních modelech, které otestovaly funkcˇnost
algoritmu. Algoritmus urcˇuje dechové objemy s odchylkou neprˇevyšující 10 % u kon-
vencˇní a vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilace oproti referencˇnímu meˇrˇidlu Fluke VT
Mobile a 20 % u vysokofrekvencˇní tryskové ventilace oproti referencˇní metodeˇ využí-
vající Douglasu˚v vak. Trendy zachycuje systém iMon ve shodeˇ s referencˇním meˇrˇidlem a
metodou.
Z experimentálních dat byly také stanoveny rozšírˇené kombinované nejistoty (k = 2)
pro dveˇ diferencˇní clony systému iMon. Pro clonu s pru˚svitem 5 mm byla stanovena ne-
jistota pro dva typy ventilace, pro vysokofrekvencˇní oscilacˇní ventilaci UcHFOV = 9, 7 ml
a pro konvencˇní ventilaci UcCV = 10, 5 ml. Pro clonu s pru˚svitem 2 mm byla stanovena
nejistota pouze pro vysokofrekvencˇní tryskovou ventilaci, nebot’ tato clona se prˇi jiných
typech ventilace nevyužívá, a to jako UcHFJV = 4, 2 ml.
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Algoritmus pro detekci a analýzu dechových cyklu˚ uceluje systém iMon a rozširˇuje
oblast jeho možného využití, která byla nyní omezena na experimentální praxi, do praxe
klinické. Uživatelské rozhraní umožnˇuje monitorování ventilacˇních parametru˚ (zejména
dechových objemu˚) a odhad parametru˚ mechanických a intrapulmonálních, což poskytuje
lékarˇi zpeˇtnou vazbu o probíhající ventilaci.
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B Kalibracˇní krˇivky
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Obrázek B.1: Kalibracˇní krˇivka tlakové diferencˇní clony s pru˚svitem 5 mm.
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Obrázek B.2: Kalibracˇní krˇivka tlakové diferencˇní clony s pru˚svitem 2 mm.
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C Animální model
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Obrázek C.1: Nameˇrˇené dechové objemy animálního modelu prˇi HFOV. Ostré propady
jsou místa prˇerušení ventilace (až neˇkolik desítek sekund). Nameˇrˇená okna v teˇchto
pauzách byla automaticky vyrˇazena.
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Obrázek C.2: Nameˇrˇený špicˇkový tlak animálního modelu prˇi HFOV. Ostré propady jsou
místa prˇerušení ventilace (až neˇkolik desítek sekund). Nameˇrˇená okna v teˇchto pauzách
byla automaticky vyrˇazena.
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Obrázek C.3: Nameˇrˇený strˇední tlak v dýchacích cestách animálního modelu prˇi HFOV.
Ostré špicˇky jsou místa prˇerušení ventilace (až neˇkolik desítek sekund). Nameˇrˇená okna
v teˇchto pauzách byla automaticky vyrˇazena.
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